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Abstract: 
Myocardial infarction causes almost 7.3 million deaths each year worldwide. However, 
current treatments are more palliative than curative. Presently, cell and protein 
therapies are considered the most promising alternative treatments. Clinical trials 
performed until now have demonstrated that these therapies are limited by protein 
short half‐life and by low transplanted cell survival rate, prompting the development of 
novel cell and protein delivery systems able to overcome such limitations. In this 
review we discuss the advances made in the last 10 years in the emerging field of 
cardiac repair using biomaterial‐based delivery systems with focus on the progress 
made on preclinical in vivo studies. Then, we focus in cardiac tissue engineering 
approaches, and how the incorporation of both cells and proteins together into 
biomaterials has opened new horizons in the myocardial infarction treatment. Finally, 
the ongoing challenges and the perspectives for future work in cardiac tissue 
engineering will also be discussed. 
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1. INTRODUCTION 
1.1. Myocardial infarction and current treatments 
Myocardial infarction (MI) remains a leading cause of morbidity and mortality 
worldwide, being responsible for nearly 7.3 million deaths each year. Moreover, as the 
World Health Organization highlighted in the last “Global Atlas on cardiovascular 
disease prevention and control” report [1], the number of deaths is expected to 
increase within the next decades due to the rising prevalence of the key risk factors for 
this pathology, such as behavioral and metabolic factors. 
MI is principally caused by the occlusion of a coronary artery due to atherosclerotic 
and thrombotic processes, with the consequent reduction of the blood flow to the 
heart muscle. That loss of blood supply to the myocardium induces functional and 
morphological consequences. First, ischemic conditions lead to cardiomyocyte (CMC) 
death by necrotic or apoptotic processes, generating an infarcted area and causing a 
defect in contractile function. As a consequence, progressive and negative left 
ventricle (LV) remodeling and scar tissue formation take place [2]. These changes 
affect the ventricular chamber geometry, leading to the emergence of a larger, thinner 
and more spherical heart shape. Although the collagen‐rich scar provides a rapid 
solution that avoids total LV wall disintegration, progression of the MI event often 
culminate in total heart failure and death [2]. A schematic representation of MI 
development with the principal steps is shown in Figure 1.  
 
 
Figure 1: Schematic representation of MI development including the principal steps. After a coronary 
artery occlusion, the heart gradually loses its function and suffers a negative remodeling that ends in 
total heart failure. The black arrow indicates the progression of the pathology. 
 
Death from MI could be prevented by accurate early‐stage diagnosis and proper 
subsequent proper treatment [3]. The more quickly the blood flow is restored, the 
better the outlook. Current therapies include surgical procedures such as coronary 
bypass, balloon angioplasty, stents and heart transplant as a last option [4]. Surgical 
interventions are generally combined/complemented with pharmacological 
treatments in order to improve patient outcomes [5]. However, although conventional 
interventions are useful in mitigating MI symptoms [6,7], they cannot repair the 
infarcted tissue, an so cardiac dysfunction remains an issue [8]. In view of the fact that 
current treatments are not able to regenerate the cardiac tissue and that the heart has 
shown limited post‐natal cardiomyogenesis [9], patients who survive a MI might face 
serious functional limitations for the rest of their lives, which leads to secondary 
complications that impair their quality of life and place a mayor annual economic 
burden on the country [10]. 
 
1.2. New therapeutic strategies under investigation for myocardial infarction 
As already stated above, conventional treatments are not enough to deal with 
functional and economic complications derived from MI and many aspects of the 
treatment for this pathology remain challenging. Therefore, in recent decades there 
has been a great research effort aimed at finding new alternative therapies for MI, 
focusing on myocardial regeneration. In these investigations, angiogenesis, CMC 
proliferation and recruitment of stem cells (SCs) to enhance endogenous healing of the 
heart have played an essential role, since they are considered to be key factors for 
adequate post‐ischemic repair [11,12]. The advent of new molecular and cellular 
targets together with advances in genomics, proteomics and other biotechnologies 
have led to the discovery of novel pharmaceutical compounds with the potential to 
definitively change MI treatment. This emerging class of substances include biological 
agents, genes, siRNAs, small molecules such as growth factors (GFs) and other 
therapeutics [13]. Among them, the ones that have shown the best results so far are 
cells and proteins [14,15]. In fact, exciting preclinical studies carried out to evaluate 
regenerative therapies for MI have prompted the initiation of clinical trials based on 
administration of SCs or GFs to the heart, as shown in the sections below. 
 
1.2.1 Cell therapies for MI in clinical trials 
Cell therapy relies on the administration of living cells for therapeutic purposes. 
Focusing on myocardial regeneration, it requires the administration of multipotent 
cells able to differentiate into the main cardiac cell lineages myocytes, vascular smooth 
muscle cells and endothelial cells [16] and to develop both CMCs and coronary vessels 
[17]. To date, the most popular cell candidates used to regenerate the damaged tissue 
include adipose derived stem cells (ADSCs), mesenchymal stem cells (MSCs), 
embryonic stem cells (ESCs), endothelial progenitor cells (EPCs), bone marrow derived 
stem cells (BMSCs), induced pluripotent stem cells (iPS), cardiac progenitor cells (CPCs) 
and induced cardiomyocytes (iCMs) [18]. However, although several SCs have been 
tested in in vitro and in vivo preclinical studies with promising results [19], not too 
many SCs have reached clinical trials. In fact, only BMSCs, myoblasts, CPCs and ADSCs 
have been employed in clinical trials yielding both encouraging and disappointing 
results [20]. The discrepancies in the results of different clinical trials using the same 
cell source have led researches to investigate the key aspects that determine the 
success of cell therapy. A careful analysis of the available data shows that negative 
results may be fundamentally due to the poor permanence of the injected cells inside 
the tissue [21,22], since SCs therapeutic efficacy depend on their ability to survive in 
the hostile milieu of the damaged heart and to engraft within the myocardium [23]. 
Another critical point is the complexity of obtaining a reliable source of functional 
CMCs. Moreover, there are other aspects such as ideal cell type, source and dosing, 
route and time of delivery [24] and clinical trial design which should undergo further 
analysis to validate the safety and efficacy of cell therapy for MI [25]. In addition, 
cardiovascular regeneration may not be identical among individuals, and there should 
be an optimal cardiac regeneration therapy for each patient [26]. In summary, 
although the outcomes of clinical trials performed so far have displayed promising 
results, the overall beneficial effects of SCs therapies are still relatively modest. 
Moreover, the fundamental mechanisms of SC‐mediated repair are largely unknown 
and controversial. Interestingly, the slight improvement observed after cell 
administration is frequently due to the paracrine effect of the cells rather than to their 
differentiation [19,27]. Thus, bioactive factor secretion may mediate the improvement 
in cardiac remodeling, function and metabolism. The latest research trend in SC 
therapy for cardiac healing identified exosomes secreted by SCs as crucial mediators of 
cell therapy‐induced regeneration [28]. 
 
1.2.2 Protein therapies for MI in clinical trials 
In addition to cell therapy, the administration of GFs able to promote cardiac repair 
holds great promise as a therapy capable of contributing to myocardial regeneration. 
GFs are administered next to the damaged tissue with the aim of favoring 
angiogenesis, chemotaxis, SC differentiation, CMC survival and proliferation, reduction 
of apoptosis and remodeling [5]. First, it was reported that during MI evolution the 
administration of therapeutic GFs could help to enhance the endogenous angiogenic 
process [29], thereby improving cardiac function and recovery. Interestingly, more 
recently it has been demonstrated that GF administration also has effects on 
stimulating progenitor cell recruitment to the heart and on inducing differentiation the 
of SCs and existing CMCs [15]. In fact, the combination of all the three processes is 
mandatory for achieving the best possible heart regeneration. Therefore optimism 
about how protein‐based approaches can be effective for cardiac regeneration and can 
avoid the fatal consequences of MI disorder has spread considerably in the last few 
years. Consequently, several GFs have been brought to clinical trials to test their 
therapeutic potential to regenerate the infarcted heart. This is the case of fibroblast 
growth factor (FGF), vascular endothelial growth factor (VEGF), erythropoietin (EPO), 
hepatocyte growth factor (HGF), neuregulin (NRG), granulocyte‐colony stimulating 
factor (G‐CSF) and stromal cell‐derived factor‐1 (SDF‐1) [5,30]. Again, as reported in 
clinical trials with cells, important but controversial results have been observed in 
clinical trials with GFs. By summarizing these results some interesting conclusions can 
be outlined. Firstly, the study designs vary considerably from one trial to another in 
terms of population, GF administered, route and dose of administration. Thus, a better 
definition of clinical trial requirements is needed in order to obtain more comparable 
results and conclusions. Secondly, a common drawback observed in all these trials is 
the low half‐life of therapeutic proteins in the organism, which are rapidly degraded or 
removed from the site of injection. Therefore, the low efficacy and variable results 
reported so far might be attributed to this bioavailability issue. Thus, protein therapy 
needs to overcome those obstacles before it can attain clinical relevance. 
 
1.2.3 Current challenges 
Taking an overview of the aforementioned results, it can be gathered that SC and 
protein based therapies are potentially powerful strategies for treating MI. However, 
only partial improvements have been achieved, and more research is needed to 
optimize such therapies. The advantages and challenges of cell and protein therapies 
are illustrated in Figure 2. 
 
Figure 2: Advantages and challenges of cell and protein therapies. 
 
Principally, enhancement of cell engraftment, integration and coupling in the tissue 
must be at the center of efforts in cell therapy, whereas in protein therapy, 
improvements in bioactivity half‐life and stability of therapeutic proteins are the 
principal points in where deeper investigation is mandatory. It is necessary to improve 
the efficacy of these novel strategies to reach their full potential. Importantly, 
specialized delivery modalities are highly recommended to achieve these goals. 
 
2. BIOMATERIALS TO ENHANCE CELL AND PROTEIN DELIVERY TO THE HEART 
2.1. Biomaterials in cardiac repair 
The development of new technologies that enable effective cardiac drug delivery 
would optimize cardiovascular treatment and would address the shortcomings of 
current and novel therapies. Biomaterials were developed to be used as medical 
devices for transplantation. However, the term biomaterial has evolved from simple 
implants to complex multifunctional interfaces with the body. The current definition 
proposed by the European Society for Biomaterials is a “material intended to interface 
with biological systems to evaluate, treat, augment or replace any tissue organ or 
function of the body” highlighting the role and importance of the material in 
influencing biological processes. Biomaterials should play a crucial role in the repair of 
the damaged heart. In a cardiac context, there are 4 ways in which biomaterials have 
shown to be useful (Figure 3):  
a) The biomaterial by itself promotes cell migration or tissue regeneration. In this 
case, biomaterials reproduce some aspects of the natural cardiac tissue environment 
and encourage tissue regrowth. Biomaterials are used for general cardiac 
reconstruction, vascular grafts, pediatric shunts, etc. Synthetic materials, metals, 
combinations of both and decellularized materials have been used for many years with 
significant success [31]. 
b) The biomaterial is used to encapsulate cells acting as an immunoisolation barrier. 
Encapsulation is one potential strategy to increase viable cell retention while 
facilitating paracrine effects. Synthetic biomaterials have evolved from polymers with 
no cell‐recognition moieties to compounds mimicking the extracellular matrix, thus 
favoring cell‐biomaterial interactions [32]. Nevertheless, they have not yet reached the 
cell viability and proliferation rates observed with natural biomaterials. Consequently, 
synthetic polymers are used in combination with natural compound or small peptide 
sequences in order to promote cell‐biomaterial interactions for tissue regeneration 
[33].  
c) The biomaterial is used as a matrix to support cell growth and integration. The 
biomaterial improves cell behavior due to the 3D environment as well as to the 
mechanical and signaling cues they provide to transplanted cells. These biomaterials 
are thus used as scaffolds. Several parameters must be taken into consideration in 
scaffold design to meet heart‐specific requirements, such as shape, size and physical 
and mechanical properties [34].  
d) The biomaterial is used as a controlled release reservoir to locally deliver bioactive 
molecules. Biomaterials can be used to prepare drug delivery systems (DDSs) that 
might provide protection from degradation to biomolecules (e.g. GFs, transcription 
factors, soluble paracrine factors) and a prolonged delivery. Thus, DDSs are able to 
decrease the amount of drug given to the patient, reducing serious side effects besides 
promoting cardiac repair. Each biomaterial, regarding its physico‐chemical properties, 
provides a particular release profile. Thus, a specific biomaterial must be used for 
achieving the desired controlled release. 
 
 
Figure 3: Principal benefits of biomaterials in cell and protein therapies.  
 
2.2. Current studies using biomaterial‐based delivery systems in heart regeneration 
Biomaterial‐based delivery systems are essential in enhancing the therapeutic 
outcomes of cells and proteins in cardiac tissue engineering. The number of studies 
using biomaterials in combination with cell and protein therapies has therefore 
increased exponentially over the last decade. This section provides an overview of the 
advances made in the last 10 years in the field of cardiac repair using biomaterial‐
based delivery systems with a focus on the progress made on preclinical in vivo studies 
done with synthetic biomaterials. We center on the use of synthetic biomaterials 
because they have been recently favored as cell and protein carriers. Nowadays there 
is a large list of synthetic biomaterials under investigation, including caprolactone, 
polyglycolic and polylactic acids, polyurethane and self‐assembling peptides among 
others (Table 1). Each one has its own characteristics, but, in general all present 
important advantages over their natural counterparts. For instance, their physical, 
chemical, mechanical and biological properties can be modified, they can be produced 
uniformly in large quantities offering a multitude of possibilities. They also offer 
limited batch‐to‐batch variability. Concerning toxicity, nowadays synthetic biomaterials 
have reached similar safety levels to natural compounds, and their biocompatibility 
and biodegradability are well established in almost all cases (Table 1). A point that 
must be considered when designing biomaterial‐based delivery systems for heart 
regeneration is the size of the DDS, since it could induce important side effects. On one 
hand, administration of “big” DDSs might favor tissue necrosis or hamper cardiac 
muscle contraction. On the other hand, very small DDSs could be rapidly phagocyted 
or cleared by the blood flow diffusing to other body organs. For instance, our 
preclinical studies using small (rat) and large (minipig) animal models of MI 
demonstrate that particles between 5 to 20 µm have the ideal size for intramyocardial 
injection. Smaller particles presented poor retention in the injected tissue, whereas 
injection of bigger particles resulted in damaged cardiac tissue [35–37]. 
 
Table 1: Most employed synthetic biomaterials used to prepare cardiac DDSs and their principal 
advantages and disadvantages. 
Synthetic biomaterial   Advantages   Disadvantages  
Caprolactone and derivatives   Non‐toxic,  tissue  compatible,  
mechanical  properties, 
modifiable nature, pH sensitivity  
Difficult  to  synthesize,  slow 
biodegradation [38,39] 
Polyglycolic  and  polylactic 
acids and derivatives  
Well  established  biodegradation 
and  biocompatibility,  extended 
release rates 
Acidic  environment  during 
degradation, bulk erosion [39] 
Polyurethane   Biocompatible,  mechanical 
properties  
Biodegradable  only  when 
copolymerized  with  other 
polymers, no conductivity [39] 
Self‐assembling  RAD  16 
peptides  
Self‐assembly  properties, 
bioreabsorbable,  designed  3D 
microenvironment  
Unknown  toxicity  and  side 
effects [40,41] 
Carbon nanotubes   Excellent  mechanical  and 
electrical properties  
Strong  hydrophobicity, 
physicochemical  properties 
related toxicity, expensive [42] 
Polyketals   Biodegradable,  non‐
immunogenic,  neutral 
degradation  products,  acid 
sensitivity, low cost  
Rapid  macrophage  uptake  and 
biodegradation,  complex 
synthesis [43] 
 
2.2.1. Hydrogels 
Injectable hydrogels are three‐dimensional polymer networks extensively swollen in 
water (Figure 4) [44], and represent a powerful delivery system for cardiac repair, since 
they are tri‐dimensional networks that mimic the extracellular matrix and reproduce 
the natural environment and, in addition, they can be administered using non‐invasive 
techniques like cardiac catheterization, thanks to their liquid‐gel controllable nature 
[45]. In accordance with this potential, hydrogels have been developed using a long list 
of biomaterials. Nowadays synthetic materials have achieved high degrees of 
biodegradation and biocompatibility, like their natural counterparts. In fact, cardiac 
administration of synthetic hydrogels has proved to be effective in terms of promoting 
contractile phenotype smooth muscle tissue formation [46,47], preventing LV 
remodeling and scar expansion and improving cardiac function [48–51]. Interestingly, 
the timing of administration seems to be important because hydrogels assumed 
markedly different morphologies that determined heart remodeling. Thus, very early 
time points may not be beneficial, whereas hydrogel injection one week after the 
infarct event results in positive remodeling and cardiac function improvements [50]. 
 
 
Figure 4: Main types of drug delivery systems made of biomaterials that are being investigated in 
combination with proteins and/or cells for treating myocardial infarction. 
 
2.2.1.1. Hydrogels in cell‐based therapies 
The use of hydrogels as cell carriers to repair the heart is a relatively new strategy. The 
resulting network that hydrogels form can reproduce specific biological functionality of 
the natural cardiac extracellular matrix and thus, seeded cells grow under conditions as 
similar as possible to those of the natural environment. 
To examine the effect of cell delivery via hydrogels, Wall S.T. et al. developed a semi‐
interpenetrating hydrogel made of a crosslinked copolymer network of N‐
isopropylacrylamide and acrylic acid, interpenetrated with linear chains of polyacrylic 
acid with chemically tethered peptides combined with cell‐surface integrin receptors 
for encouraging cellular attachment. The system was used as an assistive 
microenvironment for BMSC transplantation (2×105 cells per hydrogel) and tested in a 
mouse MI model. Six weeks after implantation, hydrogels were at the site of injection 
and GFP‐BMSC could be detected. However, BMSC‐hydrogel treatment did not show 
any improvement in ejection fraction (EF) and fractional shortening (FS) compared to 
non loaded hydrogels and free BMSC injection [52]. Concurrently, Li X.Y. et al. 
developed a crosslinked polymer hydrogel by mixing dextran‐hydrophobic poly(e‐
caprolactone)‐2‐hydroxylethyl methacrylate chains with thermo‐responsive poly(N‐
isopropylacrylamide) (NIPAM) chains. The biomimetic network was then combined 
with BMSC and placed onto the LV of rabbit MI model. A significant increase in cell 
engraftment 48 h after injection compared to free SC administration was observed. 
One month after treatment significant LV‐EF preservation and attenuated LV dilatation 
accompanied by enhanced neovascular formation and prevented scar expansion were 
found in BMSC‐hydrogel group compared to the rest of the groups [53]. 
Limited positive results have been reported with hydrogels prepared using only 
poly(ethylene‐glycol) (PEG) [54]. However, several PEG copolymer hydrogels have 
shown benefits. For instance PEG has been combined with synthetic caprolactone by 
Wang T. et al. A triblock polymer was synthesized by mixing methoxy PEG and 
poly(caprolactone)‐(dodecanedioic acid)–poly(caprolactone). BMSC (2x107) were 
resuspended in α‐cyclodextrin solution, which was intramyocardially co‐injected with 
the hydrogel solution in a rabbit MI model. BMSC‐hydrogels significantly enhanced 
cardiac function and increased both cell retention and vessel density around the 
infarct, preventing scar expansion compared with cells injected alone 4 weeks after 
treatment [55]. PEG has also been combined with natural materials to formulate 
hydrogels for cell transplantation. Naturally occurring biomaterials allow for the 
appropriate cell–matrix interactions, thus favoring cell engraftment [56]. The first 
example is the study by Habib M. et al. who PEGylated bovine fibrinogen to synthesize 
a biocompatible matrix where neonatal rat ventricular CMCs (3x106) were seeded. 
Irgacure2959 photoinitiator was added to allow UV‐light‐activate in situ polymerization 
of the hydrogels after injection into the myocardium of rats suffering MI. Owing to the 
PEG additional crosslinkers, hydrogels permanence in the tissue varied from less than 
one month on the absence of additional PEG, to more than one month when 
additional PEG up to 2% was added. The combination of CMC and hydrogels resulted in 
a favorable effect on cardiac remodeling with a significant increase in FS and functional 
outcomes 30 days after treatment administration. Higher anterior wall thickness was 
also detected in the CMC‐hydrogel group when compared to controls, and 
transplanted CMC were detected one month after administration inside the infarcted 
region [57]. In another approach Bearzi C. et al. synthesized a PEG‐fibrinogen hydrogel 
using PEG‐diacrylate as crosslinker and the photoinitiator Irgacure 2959 to control 
gelation. iPS (5x106) over‐expressing placental growth factor (PIGF) and/or matrix 
metalloproteinase 9 (MMP9, protease involved in vascularization and engraftment 
processes, 5x106 cells) were combined with the hydrogels and tested in a mouse MI 
model. Animals that received iPS‐hydrogel, regardless of whether cells over‐expressed 
the therapeutic proteins or not, showed a significant increase in capillary density and 
cardiac function and a decrease in fibrotic and apoptotic indexes. Administration of SCs 
over‐expressing both proteins resulted in better outcomes [58]. Positive results were 
also observed by Wang H. et al., who combined PEG with fumarate. In this case, 
APS/TEMED solution was used for controlling hydrogel gelation. ESC (1x106) were 
seeded and systems efficacy was tested in a rat MI model. 24 hours and 4 weeks after 
treatment a significant higher injected‐cell population was detected in the infarcted 
tissue in ESC‐hydrogel group compared to injection of cells alone. The heart area 
covered by transplanted cells was also significantly bigger when the hydrogel was 
used. Concerning cardiac parameters, echocardiography values, infarct size and 
arteriole/venule density were significantly improved in ESC‐hydrogel group when 
compared to controls 4 weeks after treatment [59]. 
In addition to cardiac hydrogels based on PEG there is a growing interest on the 
development of hydrogels made from self‐assembling peptides. Self‐assembling is a 
process that is mediated by non‐covalent interaction between molecules via ionic 
bonds, hydrogen bonding, hydrophobic interactions and van der Waal interactions 
[60]. Self‐assembling peptides are normally 8‐16 amino acids long and they are 
composed of alternating hydrophilic and hydrophobic residues that form a stable 
hydrogel of flexible nanofibers (NFs) upon exposure to physiological salt concentration 
or pH [61]. This is the case with the self‐assembling polypeptide RAD16‐II and its 
derivates. This polypeptide is able to spontaneously assemble into a stable three‐
dimensional NF scaffold that mimics natural extracellular matrix [62]. Davis M.E. et al. 
demonstrated that RADA16‐II peptides rapidly gel when mixed with sterile sucrose 
solution. The resulting hydrogel created a microenvironment in the myocardium which 
promoted vascular cell recruitment and favored injected cell survival [63]. Then, Lin 
Y.D. et al. seeded BMSC (108) in such DDS and tested them in a pig MI model. BMSC‐
hydrogel injection resulted in significant higher improvement of cardiac function 
compared to other groups that was accompanied by a significant increase in 
transplanted cell retention and capillary density in the peri‐infarct area. Similar 
significant results were observed regarding the scar length fibrosis area, which were 
reduced in animals treated with seeded hydrogels compared to other groups [64]. 
More evidence about the use of RADA16 peptides for cardiac implantation was given 
by Cui X.J. et al. Here, MSCs (5x105) were seeded on the polypeptide hydrogel and 
injected in a rat MI model [65]. Injected cells underwent myogenic differentiation in 
the infarct and peri‐infarct regions 4 weeks after administration. Smaller infarct size, 
higher capillary density and improved global cardiac function were observed, with 
significant differences between animals treated with MSC‐RADA16‐hydrogel and the 
rest of the groups [66]. These encouraging results led Guo H.D. et al. to attach an 
RGDSP cell‐adhesion motif to RADA16 peptide to enhance cell survival and 
differentiation and thereby to improve SC efficacy. 5x106 BMSC were seeded in these 
systems and final constructs were tested in a rat MI model. The system protected SCs 
from apoptosis and necrosis processes present in the ischemic myocardium. 
Moreover, MSC survival rate, cardiac function and collagen deposition were improved 
in animals treated with RGDSP‐MSC‐hydrogels with respect to MSC‐hydrogels group 4 
weeks after treatment [67]. Tokunaga M. et al. further demonstrated the efficacy of 
RADA16 peptide as cell carrier in a mice MI model. In this study, PuramatrixTM, a 
commercial variant of RADA16 peptide, was used to create self‐assembling hydrogel 
that underwent gelation in presence of salts from the body. Authors seeded 2x104 
BMSC, SM, ADSC or CPC in such systems and injected them onto the infarcted area of a 
mouse MI model. 2 weeks after treatment CPC‐hydrogel significantly attenuated 
infarct size expansion, improved echocardiography parameters and favored 
neoangiogenesis. Cell apoptosis was reduced when hydrogels were employed 
compared to free cell administration. These results suggest that CPCs are a promising 
cell source for preventing cardiac remodeling and dysfunction [68]. 
More recently, carbon nanotubes have been explored for cardiac delivery. They have 
good electrical conductivity and suitable and adaptable mechanical properties for 
cardiac application. A novel hydrogel made of carbon‐nanotubes mixed with thermo‐
sensitive NIPAM was developed in order to enhance ADSC therapeutic efficacy. 2x106 
ADSC were seeded onto such systems and injected in a rat MI model. One week after 
treatment significant enhanced engraftment of seeding cells was detected when 
hydrogels were co‐administered with the SCs in comparison to free ADSC 
administration. Moreover, LV‐EF and FS, infarcted area and LV wall thickness were 
significantly improved in the ADSC‐hydrogel group [69] providing evidence for the 
myocardial application of carbon nanotubes. 
 
2.2.1.2. Hydrogels in protein‐based therapies 
The use of hydrogels for therapeutic protein delivery into the myocardium is quite 
recent. However, due to the liquid nature of the hydrogels, which facilitates cardiac 
administration, this DDS has rapidly attracted a great deal of attention. 
Thermo‐responsive hydrogels have been proved to favor positive remodeling and to 
improve cardiac function when combined with GF. For instance, a temperature‐
sensitive aliphatic polyester copolymer hydrogel made of PEG, N‐hydroxysuccinimide 
and poly (δ‐valerolactone) was conjugated with VEGF (40 ng) and intramyocardially 
injected in a rat MI model. No significant differences among groups were observed in 
any of the echocardiography parameters 7 days after treatment, but 35 days after 
treatment FS, EF, end‐systolic elastance and end‐systolic volume were significantly 
improved in the VEGF‐hydrogel group compared to controls. Interestingly, conjugation 
of VEGF with the biomaterial prevented scar expansion and ventricular dilatation. 
Vascular density was significantly higher when VEGF was encapsulated inside the 
hydrogel [70]. Similar results were observed by Garbern J.C. et al. that entrapped 
biotinylated‐FGF (5 µg) into a sharply pH‐temperature‐responsive injectable hydrogel 
system composed of a random terpolymer of NIPAM, propylacrylic acid and butyl 
acrylate. Hydrogels increased GF retention in the heart for 0‐7 days when tested in a 
rat MI model. On the other hand, FS, regional myocardial blood flow, LV wall thickness 
and angiogenesis were significantly improved in the FGF‐hydrogel group when 
compared to the other groups 28 days after treatment [71]. 
Apart from temperature sensitive hydrogels, other devices have been tested. For 
instance, Projahn D. et al. encapsulated Met‐CCL5, a chemokine that inhibits 
neutrophil infiltration by competitive antagonism of CCL5 receptors, and SDF‐1 in a 
star‐shaped poly(ethylene oxide‐stat‐propylene oxide) and linear poly(glycidol) 
hydrogel. In this strategy, polymer chemical modification led to different GF release 
profiles. Thus, Met‐CCL5 (0.5 µg) was mixed with fast degradable hydrogel and SDF‐1 
(3 µg) with slow degradable one in order to optimize GF retention in the myocardium 
and to adjust the GF release to heart necessities over time. One day after injecting the 
systems in a mouse MI model, high levels of Met‐CCL5 were detected in mouse sera, 
but this trend was not maintained 4 weeks after hydrogels injection. On the other 
hand, levels of SDF‐1 remained constant due to the slow release. Regarding heart 
recovery, EF was significantly higher 4 weeks after treatment when both GF‐hydrogels 
were administered. Regarding neovascularization, apoptotic levels and infarcted area 
size, they were significantly improved when SDF‐1 was administered, alone or in 
combination with the other GF, suggesting that there was accelerated wound healing 
in these groups [72]. 
In another study, PEG‐based hydrogels were formulated by mixing this compound with 
maleimide macromers, and the systems were pre‐functionalized with RGD adhesion 
peptide. HGF and/or VEGF (both at concentration of 1 µg per injected hydrogel) were 
incorporated into the matrices, which were tested in a rat MI model. The chemical‐
sensitive precursor hydrogel solution was crosslinked into a hydrogel by addition of a 
cysteine‐flanked protease‐degradable peptide sequence. Thus, before administration, 
crosslinked agent was added and final solution was injected into the ischemic zone. 
Only when both GF were coadministered a significant cardiac function improvement 
could be observed 21 days after treatment with respect to the non‐treated group. 
Significant increase in both vessel density and fibrosis and in c‐kit+ cells were observed 
after HGF‐VEGF‐hydrogel treatment [73]. Nevertheless some controversial results 
were observed in larger animal models when other PEG based hydrogels were 
employed. This was the case of the study by Koudstaal S. et al., who developed a pH‐
switchable supramolecular hydrogel with self‐healing properties made of PEG and 2‐
ureido‐4‐pyrimidone (UPy). These systems were combined with insulin like growth 
factor 1 (IGF‐1, 2 µg) and HGF (2 µg) and administered in a pig MI model. Although the 
dual GF‐hydrogel combination resulted in improvements in LV end‐systolic volumes, EF 
and formation of new capillaries in the infarct border zone one month after the 
injection procedure, no other benefits were detected. Interestingly, regarding CMC 
hypertrophy rate, although GF administration attenuated CMC degeneration, no 
significant differences were observed between the hydrogel group and the free GF 
administration group [74]. 
Another type of chemical‐sensitive hydrogels was used by Wang T. et al. who 
employed their biocompatible PEG‐based hydrogel solution, previously used as cell 
carrier (see [55]), as delivery system to administer EPO into rat MI model. In order to 
favor hydrogel formation, PEG solution and EPO solution dissolved with α‐cyclodextrin 
were co‐injected together. One month after treatment, animals that had received EPO 
dissolved in saline medium or incorporated into the hydrogel showed significant 
improvements in echocardiography parameters. However, significant infarct size 
reduction and apoptotic index, as well as increase in CD34+ cell density and 
neovasculature formation were only detected in the EPO‐hydrogel group indicating the 
benefits of this strategy [75]. 
Self‐assembling peptides are nowadays attracting growing interest for protein delivery. 
For instance, RAD16‐II peptide solution in combination with platelet‐derived growth 
factor (PDGF, 4 and 8 µg) has been used to synthesize chemical depending hydrogels, 
which undergo gelation once peptide solution is mixed with sterile sucrose [76]. The 
highest dose system showed decreased CMC death and preserved systolic function 14 
days after being injected in a rat MI model. Previous observations were correlated with 
a decrease in infarct size and induced PDGF receptor β expression and Akt 
phosphorylation in cardiomyocytes in vivo that indicated that CMC were protected by 
endothelial cells through PDGF‐pathway. The same group performed a long‐term study 
in which intramyocardial delivery of PDGF by self‐assembling peptide hydrogel led to 
an improvement in cardiac performance for at least 3 months [77]. In order to prolong 
and slow angiogenic factors release, Guo H.D. et al. constructed a novel self‐
assembling peptide by attaching the heparin‐binding domain sequence LRKKLGKA to 
the self‐assembling peptide RAD16 encapsulating VEGF (100 ng). In a rat MI model EF, 
FS, scar size, collagen deposition, cell survival and microvessel density were 
significantly improved in animals treated with the novel hydrogel compared to VEGF‐
RAD16 hydrogel (without LRKKLGKA sequence) 4 weeks after treatment [78]. Segers 
V.F. et al. also observed positive results in cardiac recovery using RAD16‐II peptides. In 
this case, SDF‐1 variant resistant to protease degradation was encapsulated into 
hydrogels and administered in a rat MI model. Treatment resulted in significant 
enhancements on SC recruitment, improved cardiac function and capillary density 28 
days after administration [79]. Interestingly, when animals were treated with the SDF‐
1 resistant variant, a better heart recovery was observed compared to the normal SDF‐
1 treated group, although no significant differences were reported. 
Encouraged by RAD16‐II peptide result, Kim J.H. et al. optimized the therapy by 
combining PDGF and FGF‐2 in the same hydrogels. The systems were injected in a rat 
MI model and dual GF loaded hydrogels showed the smaller CMC apoptosis rate 
compared to the other groups. Infarct size and wall thickness followed similar 
significant trends 4 and 8 weeks after treatment. Interestingly, animals treated with 
PDGF‐FGF‐hydrogel showed similar vessel density to non‐infarcted animals, suggesting 
an important angiogenic synergy between both GFs [80]. Dual GF delivery strategy for 
preserving cardiac function was also explored by Webber M.J. et al. in a mouse MI 
model, who loaded VEGF and FGF (10 ng of each GF per hydrogel) in heparin‐binding‐
peptide‐amphiphile hydrogels. VEGF‐FGF‐hydrogel treatment resulted in significantly 
improved LV contractility 30 days after administering the treatments [81]. 
Hydrogels made of semi‐synthetic materials have also been explored as protein 
carriers for cardiac repair. He Y.Y. et al. used dextran in combination with hydrophobic 
poly (e‐caprolactone)‐2‐hydroxylethyl methacrylate chain and thermo‐responsive 
NIPAM forming thermosensitive hydrogels. 2.5 µg of high‐mobility group box 1 
(HMGB1, cytokine that attenuates cardiac remodeling after MI) were added per 
hydrogel, and then tested in a rat MI model. 24 hours after treatment administration, 
cardiac SC proliferation and differentiation were found to be significantly higher in 
HMGB1‐hydrogel group compared to the other groups. One month later, HMGB1‐
hydrogel treated animals showed the greatest increase in EF and the lowest collagen 
deposition, with significant differences from all other groups. Nevertheless both 
HMGB1‐hydrogel and free HMBG1 significantly increased arterial density in the peri‐
infarcted area when compared to controls, but no significant differences were 
observed between these groups [82]. 
Hyaluronan is a natural polysaccharide which has been mixed with synthetic 
compounds to prepare hydrogels due to its excellent biocompatibility and 
biodegradability [83]. For instance, sodium hyaluronate was chemically modified with 
hydroxyethyl methacrylate to favor hydrolytic degradation, as in the work of 
MacArthur J.W. Jr. et al. A synthetic analog of SDF‐1α was encapsulated at a 
concentration of 25 μg/50 μL and APS/TEMED was used for hydrogel gelation. These 
systems were injected intramyocardially in a rat MI model, where they proved to have 
significant benefits in improving echocardiography parameters such as EF, cardiac 
output and contractility when compared to controls. Loaded hydrogel also augmented 
capillary density. However, no significant differences were found between SDF‐
hydrogel and hydrogel groups regarding preservation of ventricular geometry and 
infarct size region, although both were significantly improved when compared to 
control groups [84]. 
 
2.2.2. Nanofibers 
NFs are tridimensional, polymeric matrices with a network structure made of 
engineered fibers with diameters less than 500 nm (Figure 4). To date several 
biomaterials have been tested as potential NFs for inducing cardiac repair after MI. For 
instance, in the work of Castellano D. et al., collagen, poly(3‐hydroxybutyrate), poly(e‐
caprolactone), poly‐lactic acid and polyamide NFs were generated by electrospinning, 
being then transplanted into a rat MI model. Interestingly, poly(3‐hydroxybutyrate) 
was the scaffold with the most beneficial reparative potential and positive remodeling 
capacity [85]. In another study polyester urethane urea NFs showed suitable 
mechanical properties and biocompatible characteristics, allowing cellular integration 
and endocardial endothelialization with minimal inflammation [86]. Thus, the 
evidences suggested that NFs result in positive outcomes for MI treatment. 
 
2.2.2.1. Nanofibers in cell‐based therapies 
Since NFs are solid networks, cells can be entrapped within the polymeric matrix, 
augmenting their engraftment and survival. With this aim, Jin J. et al. combined MSCs 
with poly(lactide‐co‐ε‐caprolactone) NFs. The systems, containing 1x106 MSCs per NF 
construct, were sutured onto the epicardial surface over the infarcted region of a rat 
MI model. Four weeks after treatment, echocardiography showed that SCs 
administration, regardless the co‐administration of NFs, resulted in LV dilation and 
improved EF compared with the control groups, and SCs survived and differentiated 
into cardiomyocytes. Only infarct area was significantly reduced in the MSC‐NFs group 
compared to other groups [87]. More recently poly(ε‐caprolactone) was mixed with 
gelatin to prepare NFs by electrospinning. 2x106 MSC were seeded onto these hybrid 
scaffolds and transplanted into a rat MI model. Cells within the NFs were able to 
migrate towards the scar tissue, promoting new blood vessel formation at the infarct 
site. Consequently, 4 weeks after transplantation, the seeded NFs restricted the 
expansion of the LV wall, reduced the scar size and improved cardiac function 
significantly compared to the other groups [88]. Other similar co‐polymers such as 
poly‐glycolide‐co‐caprolactone (PGCL) and polyglycolic‐acid (PGA) have been used as 
synthetic and biocompatible NFs for myocardial implantation. Piao H. et al. seeded 
2x106  BMSC on PGCL‐NFs and injected such systems into the epicardial surface in a rat 
MI model. Four weeks after implantation, BMSC‐NFs group showed higher but no 
statistically significant migration of BMSC into the epicardial region, as well as a 
greater differentiation rate towards cardiomyocytes. Induction of neovascularization, 
reduced fibrosis, positive remodeling and ameliorated LV function were detected in 
BMSC‐NFs treated group when compared to controls [89]. In the work of Ke Q. et al. 
PGA‐NFs were combined with ESC (5x104), being then transplanted onto the surface of 
ischemic myocardium of infarcted mice. ESC‐NFs treatment not only improved blood 
pressure and ventricular function, but also had significantly higher survival rates 
compared to all other groups eight weeks after treatment [90]. 
More recently, polyurethane (PU) has drawn attention due to its softness, elastic and 
biodegradation characteristics. In addition PU allows CMC to grow in organized layers 
matching physical and mechanical properties of the native tissue [91,92]. Thus, 
Blumenthal B. et al. seeded SM (5x106 cells) on such systems but, interestingly, they 
previously transfected the SM with DNA of VEGF, HGF, SDF‐1, or serine‐threonine 
protein kinase (Akt1). Their final constructs resulted in GF‐producing myoblast‐seeded 
PU NFs. After being sutured at the epicardial zone of infarcted rats, SM‐NFs were 
found to be accepted by the host with no inflammatory reaction detected after 6 
weeks. This was correlated with enhanced angiogenesis when SM were transfected 
with VEGF, HGF and Akt1, and with reduced infarction area when SM over‐expressed 
SDF‐1 and Akt1 or when SM were untransfected [93]. Two years later, in 2012, a 
couple of interesting studies were performed in the same direction. On one hand, von 
Wattenwyl R. et al. used VEGF‐overexpressing myoblasts (5x106) seeded on PU‐NFs 
[94]. On the other hand, Poppe A. et al. transfected SM (5x106) with HGF and then 
seeded them on the same DDS [95]. Apart from stimulating endothelial cell motility 
and enhancing angiogenesis, intramyocardial HGF secretion after ischemic injury was 
associated with less severe ventricular enlargement and with an improved cardiac 
function [96]. In both cases, the seeded scaffolds were intramyocardially transplanted 
in infarcted rats, and six week later hemodynamic parameters and histological analysis 
were performed. The administration of HGF‐overexpressing SM in PU‐NFs resulted in 
an increased capillary density on the infarcted and peri‐infarcted regions. 
Nevertheless, statistical analysis showed no significant changes in infarct size between 
groups. Regarding cardiac function, only the HGF overexpressing SM‐NFs treated group 
showed a significant improvement from baseline at the end of the study [94,95]. These 
results are in correlation with the study of Giraud M.N. et al., who studied how 
myoblast‐seeded PU‐NFs could prevent cardiac dysfunction. Highly porous NFs with 
SM (5x106) were attached to the outer myocardial scar surface of MI rats. Only SM‐NFs 
significantly prevented progression towards heart failure 9 months after treatment 
compared to the other groups, but this effect vanished 12 months after treatment. 
Interestingly, the systems were correctly incorporated into the cardiac tissue as new‐
formed vessels were formed inside the DDS [97]. 
 
2.2.2.2. Nanofibers in protein‐based therapies 
The use of NFs as protein delivery systems is a relatively new field and only a limited 
number of studies have explored their application in cardiac repair. For instance, Wang 
Y. et al. formulated poly(lactic‐co‐glycolic acid) (PLGA) NFs loaded with FGF (15 µg). 
This system significantly enhanced neo‐vascular formation, blood flow, FS and the 
number of proliferating cells 6 weeks after implantation in a mini‐swine MI model [98]. 
In another approach, poly‐vinyl‐alcohol (PVA) was combined with dextran to form solid 
injectable NFs for the delivery of FGF (100 µg). These systems were tested in a large 
ovine MI model. FGF‐NFs were sutured to animals’ epicardium, showing a sustained 
release of FGF that strongly stimulated angiogenesis and increased wall thickness index 
in the infarcted myocardium 2 months after treatment. The NFs also significantly 
attenuated the increase in LV end‐systolic diameter, but did not improve cardiac 
function [99]. Positive results were reported by Zhang G. et al., who reported that 
PEGylated fibrin NFs loaded with SDF‐1 (100 ng), when injected in a mouse MI model, 
significantly increased myocardial recruitment of c‐kit+ cells compared to controls two 
weeks after treatment. Enhanced stem cell homing was maintained at 28 days, when 
LV function was significantly improved in comparison with the controls [100]. More 
recently, our group prepared smooth polymeric NFs of stat‐modified PLGA to deliver 
NRG to the heart. In vivo biocompatibility studies demonstrated that NFs were present 
in the heart 3 months after administration and a constructive tissue remodeling was 
observed indicating good incorporation into the organism [101]. In ongoing studies, 
the efficacy of this system is being evaluated. 
 
2.2.3. Nano and micro‐particles 
DDSs based on nano and microparticles (NPs and MPs, respectively) have shown great 
potential to improve the treatment of many diseases, including cardiovascular 
disorders. They are solid particles in the nanometer of micrometer size range in which 
the active principle is dissolved, entrapped, encapsulated or adsorbed [102]. There is a 
long list of materials that can be used to prepare particles of a desired size. Depending 
on the raw materials employed, drug release profiles, particle degradation and 
location of the particles can be controlled. Generally, NPs and MPs suffer faster 
degradation processes than hydrogels or NFs. This higher biodegradability allows their 
total elimination from the biological tissues avoiding chronic inflammation responses. 
Together, these characteristics make particles one of the more versatile DDS on the 
market [103]. 
 
2.2.3.1. Nano/microparticles in cell‐based therapies 
Regarding strategies based on the use of SCs combined with NPs, covalent coupling, 
adsorption and internalization of NPs inside cells have been used [104]. It is important 
to note that NPs were not used for encapsulating or conveying SCs on their surface 
due to their relatively small size, but for augmenting their circulation time, targeting 
cells towards specific tissues, improving SCs function in vivo [104], modifying cell 
behavior [105], delivering biomolecules and genes and for diagnostics and imaging 
methods [106]. 
On the other hand, MPs can be formulated to encapsulate [107,108] or to convey 
[37,109] cells on their surface. Nevertheless, although alginate and matrigel MPs have 
reported promising results [107,108], only few studies have been performed with MPs 
made of synthetic materials. In a recent study human amniotic fluid SCs (1x106) were 
encapsulated inside PLGA porous MPs of about 250 µm. The efficacy of these systems 
was tested in a rat MI model, showing that animals treated with SCs‐MPs had a 
significantly increased capillary density and positive remodeling, which resulted in an 
improved cardiac function 4 weeks after treatment compared to other groups. SCs 
were clearly retained at the site of injection and were differentiated towards 
cardiomyogenic and angiogenic lineages [110]. In another study, Penna C. et al. 
demonstrated that PLGA‐MP enhanced MSC survival and regeneration in the hostile 
environment of post‐ischemic tissues [109]. 
 
2.2.3.2. Nano/microparticles in protein‐based therapies 
Encapsulation of proteins in NPs/MPs is one of the approaches that have been most 
extensively investigated to protect therapeutic molecules against in vivo degradation 
and to release drugs in a controlled manner [36,102]. Apart from their well‐established 
efficiency as DDS, their surface modification possibilities [111] have given NPs and MPs 
an interesting therapeutic potential. In fact, active targeting [112] is a very common 
strategy that has given NPs a particular interest for intravenous administration [113], 
since they can pass through the microcirculation easily [114] and they are not very 
vulnerable to immune clearance [115,116], finally reaching heart tissue. Nevertheless, 
any targeted NPs formulation have been clinically approved yet [111]. Regarding MPs, 
their relative large size makes their intravenous administration impossible without 
causing undesired side effects. Consequently, in the few in vivo studies developed so 
far, local delivery of NPs and MPs remains the most common way of administration. 
Along these lines, Sy J.C. et al. developed poly(cyclohexane‐1,4‐diyl acetone 
dimethylene ketal)  MPs (polyketal‐MPs) and PLGA‐MPs of around 20 µm 
encapsulating SB239063 (0.5 mg), which were intramyocardially injected in a rat MI 
model. SB239063 molecule is an inhibitor of apoptotic protein p38, which is related to 
the progression of cardiac dysfunction. Both types of MPs allowed an in vivo sustained 
release of SB239063 over at least 7 days. Authors observed significant less fibrosis and 
improvements in cardiac function 21 days after treating MI rats with the SB239063‐
polyketal‐MPs group but, interestingly, no significant improvements with respect to 
controls were detected in the SB239063‐PLGA‐MPs animals [117]. Based on these 
results, the same group also synthesized superoxide dismutase 1 (SOD1) polyketal‐MPs 
(protein:polymer ratio of 0.05) (10 µm). SOD1 is a protein with antioxidant effects that 
has proved to favor infarct size reduction after a MI event [118]. When injected 
intramyocardially in a rat MI model, MPs were detected for up to 10 days in the 
myocardium. Superoxide levels were decreased in animals treated with SOD1‐MPs 
when compared to controls, and the same significant trend was observed in CMCs 
apoptosis ratios. Three days after treatment, improvements in FS were only observed 
when SOD1 and SB239063‐MPs were co‐injected, suggesting the need of multiple 
therapeutics dosage to combat the different phases of the disease [119]. In order to 
enhance NPs uptake by CMC, SB239063‐polyketal‐NPs were covered with the sugar N‐
acetyl‐D‐glucosamine (GlcNAc) [120] and their efficacy was tested in a rat MI model. 
The number of apoptotic CMCs was significantly lower in the GlcNAc‐SB239063‐NPs 
group compared to other groups 24 hours after treatment. This result was confirmed 
by an uptake study, where GlcNAc‐polyketal‐NPs were clearly more captured by CMCs 
than non‐coated NPs. Three days after treatment echocardiography analyses showed 
that only rats that received loaded‐NPs had a significant reduction in infarct size/area‐
at‐risk and an improved FS [121]. 
Due to their well‐established in vivo biocompatibility, safety and FDA approval, 
polyesters like PLGA are widely used in cardiac tissue engineering. One interesting 
example is the study by Chang M.Y. et al., where PLGA‐NP of 60 nm, 200 nm and 1 μm 
were synthesized containing different concentrations of IGF‐1. When intramyocardially 
injected in a MI mice model, 24 hours after treatment IGF‐1 was significantly  more in 
IGF‐1‐NPs treated group compared to free IGF‐1 administration. IGF‐NPs treated 
animals also showed a significant reduction in infarct size and number of apoptotic 
CMCs and improved LV‐EF 21 days after treatment compared to free IGF 
administration and non loaded NPs. Finally, the authors reported that 60 nm NPs were 
most effective in binding IGF‐1 and consequently preventing CMCs apoptosis [122]. 
Our group has also examined the feasibility of using PLGA‐MPs encapsulating 
therapeutic proteins to promote cardiac regeneration. First, Formiga F.R. et al. 
prepared PLGA‐MPs (5 µm) containing VEGF (35 µg per 50 mg of MPs) by solvent 
extraction/evaporation method using TROMS technology. This technology based on 
double emulsion and solvent evaporation methods allowed them to encapsulate labile 
proteins without altering their nature properties and bioactivity [123]. The systems 
were administered via intramyocardial injection in a rat MI model. One month after 
treatment, PLGA‐MPs were present in the myocardium, and significant increments in 
angiogenesis and arteriogenesis in the infarct and peri‐infarct areas of the injured 
hearts in the VEGF‐MPs group were detected in comparison to controls. The increased 
revascularization of the tissue translated into a beneficial effect in the remodeling 
processes, with a significantly greater thickness of the LV wall in the VEGF‐MPs treated 
animals in comparison to the rest of the groups [123]. In addition, Simón‐Yarza T. et al. 
combined both angiogenic and antioxidant drugs to establish potential synergistic 
effects. With this aim, PLGA‐MPs of 5 µm containing VEGF (50 µg per 50 mg of MP) and 
PLGA‐NPs (150 nm) encapsulating Coenzyme Q10 (CQ10, 1.5 g per 3 g of NPs) were 
formulated. CQ10 is known due to its antioxidant and cardioprotective roles [124]. The 
efficacy of VEGF‐MPs and CQ10‐NPs was studied in a rat MI model, where MPs were 
intramyocardialy injected and NPs were administered orally. Separately, both 
treatments demonstrated significantly increased EF three months after administration 
when compared to the other groups. That was correlated with a highly significant 
increase in the number of capillaries in the infarct and peri‐infarct areas. Interestingly, 
CQ10‐NPs showed better outcomes than commercial CQ10, what was attributed to the 
ability of NPs to improve oral bioavailability and to the sustained release of the 
encapsulated CoQ10. Unfortunately, combined treatment failed to offer synergy, and 
no EF improvements could be observed [125]. In another study, we successfully 
delivered FGF‐1 and NRG‐1 to the ischemic tissue using PLGA MPs (5 µm), 
administering a final amount of 1740 ng of FGF and/or 1300 ng of NRG in treated 
animals. Three months after treatment, global cardiac function, infarct size, fibrosis, 
revascularization and cardiac stem cell recruitment were significantly increased in GF‐
MPs treated groups (FGF, NRG or FGF/NRG) when compared to controls [126] (Figure 
5). Our study is providing very useful data regarding the underlying mechanisms 
contributing to the beneficial effects of this therapy, especially those linked to 
endogenous regeneration, which might be very useful for the design of novel cardiac 
repair approaches. As a prerequisite for clinical application, we next determined the 
long‐term therapeutic effectiveness and safety of this therapeutic strategy in a pre‐
clinical large animal model of myocardial infarction (mini‐pigs) demonstrating that 
cytokine delivery MPs are able to restore cardiac function [35]. This technology could 
soon be translated to humans. 
 
 
Figure 5: NRG‐PLGA MPs. A) Scanning electron microscopy of NRG‐PLGA MPs. B) Tissue retention of 
fluorescent PLGA MPs 1 month after intramyocardial injection in a rat MI model. C) Cardiac progenitor 
cell recruitment 1 week after intramyocardial injection of NRG‐PLGA MPs. 
 
Finally, Oh K.S. et al. prepared semi‐synthetic NPs made of a lecithin core and a 
Pluronic F‐127 coating with a Capryol 90 hydrogel system in order to achieve a stable 
localization of VEGF‐NPs at the ischemic area. In this case, VEGF (5 µg) was 
encapsulated inside the natural core of NPs and final systems (270 nm) were 
epicardially injected in a rat MI model. Although both VEGF‐NP and VEGF‐NP‐hydrogel 
resulted in significantly improved capillary density, significantly higher cardiac function 
was observed in VEGF‐NP‐hydrogel group compared to all other groups [127]. 
 
2.2.4. Liposomes 
The latest example of biomaterial‐based DDSs reviewed here are liposomes. 
Liposomes are sphere‐shaped vesicles consisting of one or more pohspholipid bilayres 
(Figure 4) [128]. The liposomal drug Doxil was the first lipid system to be used in 
clinical practice in 1999. Although nowadays they are used in other diseases[129,130], 
there are still no liposomal formulations approved for human use for the treatment of 
cardiovascular disease. 
Concerning liposomes, active targeting has been deeply explored, and surface‐
attached targeting molecules have been employed for preparing liposomes used to 
target MI, constituting a promising approach for heart therapy [131]. Thus, 
immunoliposomes (ILs) presenting phosphatidylserine (PS) on their surface can be 
easily recognized by macrophages, which are relevantly concentrated in the cardiac 
tissue after MI due to the inflammatory process, providing specific accumulation of 
targeted ILs in the damaged heart. This strategy has been used by Harel‐Adar T. et al. 
who synthesized PS‐ILs. Firstly, the systems were intraperitoneally injected in rats, and 
3 hours later, the peritoneal cells were analyzed. The state of macrophages changed 
from pro‐inflammatory to anti‐inflammatory. That was translated in significantly 
higher levels of anti‐inflammatory cytokines on the peritoneal lavage fluids in treated 
animals compared to controls, which confirmed the previous result. When this was 
translated to a rat MI model, the same protective trend was observed. Interestingly, 
PS‐ILs induced cardiac macrophages to secrete anti‐inflammatory cytokines 3 days 
after treatment, which is 1 day earlier than under normal conditions. The treatment 
also promoted angiogenesis, prevented ventricular dilatation and remodeling, and 
small scars were detected in comparison with control groups [132]. 
Concerning cell therapy and liposomes, no results have been published yet, so the 
following section will be focused on liposomes for protein delivery.  
 
2.2.4.1. Liposomes in protein‐based therapies 
A large number of the physicochemical properties of liposomes [133] have been 
explored for active targeting of therapeutic drugs to myocardial ischemic regions [134]. 
PEGylation strategy is used to improve permanence‐time and to reduce the 
opsonization process of systems administered in the blood [135,136], consequently 
increasing liposome therapeutic efficacy [137]. Regarding heart targeting, one 
adhesion molecule that is up‐regulated on endothelium in response to ischemia and 
inflammation is P‐selectin [138]. In the work of Scott R.C. et al., PEGylated 
phosphatidylcholine/cholesterol liposomes were synthesized and incubated with IgG2a 
mouse antibody to rat P‐selectin. VEGF (0.12 g/kg animal weight) was encapsulated in 
such systems and administered via tail vein immediately after induction of MI in rats. 
ILs were selectively accumulated in the myocardial infarct region [139], allowing 
targeted VEGF delivery to post‐MI tissue, which resulted in significant increase of FS 
and improved systolic function. These functional improvements were associated with 
an increase in the number of vessels in the MI region of treated animals [140]. 
Similarly, Wang B. et al. developed anti‐P‐selectin conjugated ILs to target the delivery 
of VEGF to the heart, which significantly improved vascularization and cardiac function 
[141]. Using other approach, Yamada Y. et al. prepared Sialyl Lewis X molecule (SLX) ILs 
(100 nm) encapsulating EPO [142]. SLX is a carbohydrate present in the leucocytes 
membrane known for interacting with selectin cell‐adhesion proteins and to play a 
vital role in cell‐to‐cell recognition processes [143]. SLX‐EPO‐ILs were intravenously 
administered in a rabbit MI model (2,500 IU of EPO/kg body weight). Only ILs but no 
non‐targeted liposomes were selectively accumulated at the border area of the 
infarcted myocardium, significantly increasing EPO levels in the heart 48 h after 
treatment. LV remodeling, EF, FS and reduction on MI size were significantly improved 
in the SLX‐EPO‐ILs group when compared to controls. Similar results were observed for 
the number of CD31+ microvessels and for EPO receptor expression [142]. 
 
3. EMERGING TISSUE ENGINEERING STRATEGIES FOR HEART REGENERATION AFTER 
MYOCARDIAL INFARCTION 
The combination of cells or protein with biomaterials has proved to be effective in 
preclinical animal models of MI. In brief, regarding cell therapy, it has been possible to 
enhance cell viability and engraftment. Biomaterials have enabled cells to assemble 
into effective tissue substitutes that may restore cardiac functions and structure. 
Concerning protein therapy, the use of DDSs has allowed researchers to protect 
growth factors against in vivo degradation and to achieve a controlled release over 
time, favoring important processes during cardiac healing such as angiogenesis or SC 
differentiation towards cardiac lineages. Moreover, SCs can directly benefit from the 
action of therapeutic growth factors. For instance, SCs depend on growth factor for 
correct survival and differentiation (Figure 6). In addition, SC paracrine secretions 
together with therapeutic growth factors may achieve a better regenerative effect. 
Thus, some authors have investigated the combination of both cellular and protein 
therapies together with biomaterial‐based delivery systems. This integrated approach, 
known as the tissue engineering triad, has attracted considerable attention over the 
past years (Figure 6). 
 
 
Figure 6: Tissue engineering triad, with the benefits that each element (growth factors, SCs and 
biomaterials) give to other element. 
 
Since tissue engineering is a novel approach only a few studies have been published so 
far, although showing interesting results. In the first study in 2005, a bioengineered 
NFs scaffold made of polyglycolic acid succeeded in incorporating BMSC (1x107) and 
FGF (0.2 µg). When such systems were transplanted in a rat MI model, cells were 
detected inside the scaffold 4 weeks after implantation, and NFs were absorbed by the 
host tissue indicating good incorporation into the organism. Global cardiac function 
and capillary density were significantly improved in BMSC‐FGF‐NFs treated animals 
when compared to BMSC or FGF loaded NFs groups [144]. Similarly, our group 
investigated the feasibility of using NRG‐releasing PLGA‐MPs (20 µm diameter, 1.8 µg 
NRG/mg of MP) combined with ADSC (2.5x105 or 5x105) as a multiple growth factor 
delivery‐based tissue engineering strategy for implantation in the infarcted 
myocardium [37]. ADSC‐NRG‐MPs proved to be compatible with intramyocardial 
injection in a rat MI model and systems were present in the peri‐infarcted tissue 2 
weeks after implantation [37]. Efficacy studies are currently being performed. Apart 
from those polymers, other synthetic materials have been employed for generating 
injectable DDSs. The group of Kraehenbuehl T.P. et al. formulated a three‐dimensional 
metalloproteinase‐sensitive PEG‐based hydrogel, and used such systems to deliver 
thymosin β4 (Tβ4, 2.5 µg) in combination with ESCs (6.6x106) and smooth‐muscle stem 
cells (3.3x106) in ischemic injuries of a rat MI model. Tβ4 protein activates the survival 
kinase Akt, protects cardiac muscle form death after ischemic damage and promotes 
angiogenesis, making it an interesting molecule for cardiac regeneration [145]. Thus, 
the cell seeded‐Tβ4‐hydrogels effectively preserved contractile performance 6 weeks 
after myocardial infarction and attenuated LV dilation compared to controls and to the 
Tβ4‐hydrogels treated group [146]. Neovascularization and infarct size were also 
significantly improved in cell seeded‐Tβ4‐hydrogels and Tβ4‐hydrogels groups 
compared to controls. 
Concerning full synthetic biomaterials, self‐assembling peptide RAD16‐II has been used 
to create injectable hydrogels incorporating IGF (approximately 1 ng) in combination 
with CMC (1x106) [147] or CPC (1x105) [148] for cardiac repair. In both studies the 
administration of cell‐seeded‐IGF‐hydrogels significantly improved the recovery of 
myocardial structure and function in rats one month after treatment. Apoptosis was 
also reduced regardless of the cell type, but a reduced infarct size and increased 
capillary density were only reported when CPC were co‐injected with IGF [148]. In any 
case, the presence of IGF resulted in a protective environment that favored SC 
proliferation. In other study using the same RAD16‐II peptides, Dubois G. et al. 
compared the efficacy of skeletal myoblasts (SMs) and PDGF therapies to SM‐PDGF 
tissue engineering in a rat MI model. Significantly greater angiogenesis was observed 
in all GF‐treated groups compared to controls one month after treatment. However, 
this was not correlated with an improved cardiac function. In fact LV function was not 
improved in either of the treated groups compared to controls at the same time point. 
The lack of functional improvements observed in vivo was explained by an in vitro SM 
viability study. Authors concluded that specific tailoring of the biomaterial to the cell 
type is required for correct cell survival [149]. 
The combination of synthetic and natural biomaterials is common in tissue 
engineering, and relevant promising results have been obtained. For instance, semi‐
synthetic hydrogels made of PEGylated fibrin biomatrix efficiently bound HGF and 
entrapped BMSC (5x105). After administration in a mouse MI model, the systems 
allowed significant improvements in cell prevalence at the injection site for at least 4 
weeks, compared to free cell administration. Interestingly, in BMSC‐HGF‐hydrogel 
treated animals, cell retention was accompanied by the lowest levels of apoptosis and 
the highest LV function recovery among all the groups, confirming that tissue 
engineering was more effective than protein or cell therapy alone [150].  
In order to obtain a system inspired by tissue‐specific niches able to mimic the real 
biological process of heart healing, several DDSs have been combined. Thus, in the 
work of Holladay C.A. et al. MSC were seeded onto semi‐synthetic hydrogels of 
collagen, 1‐ethyl‐3‐[3‐dimethylaminopropyl]carbodiimide and N‐hydroxysuccinimide. 2 
µg of interleukin‐10 (i10), the most potent anti‐inflammatory cytokine, was 
incorporated into dendrimer polyplexes and incubated with the hydrogels. Four weeks 
after treating MI rats with such systems, SC retention and FS were found to be 
significantly improved in animals which received MSC‐i10‐systems compared to the 
rest of the groups. Improved function was associated with increased infarcted wall 
thickness, decrease of cell death and a change in macrophage markers from mainly 
cytotoxic in the MSC‐hydrogel group to mainly regulatory in MSC‐i10‐system treated 
group, confirming the success of tissue engineering over cell therapy [151]. Using 
another strategy, Miyagi Y. et al. combined both NFs and hydrogels. Thus, authors first 
synthesized a gelfoam/poly‐(ε‐caprolactone) NFs construct. Then, BMSC (1x106), stem 
cell factor and/or SDF (30 ng of each one) were incorporated in a polymeric 
temperature‐sensitive hydrogel made of valerolactone and PEG. MI was induced in 
rats, and after two weeks NFs were transplanted covering the infarcted area. At the 
same time, hydrogels were injected next to the NFs. Four weeks after treatment, those 
animals treated with NFs and SC‐GF‐hydrogels showed a significant global cardiac 
function improvement compared to animals treated only with the NFs. Although NFs in 
combination with SC‐GF‐hydrogel treatment resulted in better heart recovery 
compared to controls, no significant differences were observed when compared to 
animals that had received NFs and SC‐hydrogel or GF‐hydrogel. Finally, 
neovascularization and wall thickness were enhanced in all treated animals compared 
to controls [152]. 
 
3.1 Challenges ahead 
The above examples represent some of the ways in which tissue engineering strategies 
are being investigated to address cell and protein hurdles. Interestingly, several 
synthetic biomaterial‐based DDS have been explored although no one has proved to 
be better than the others. In any case, if we want to reach clinical applications, new 
techniques for treating MI must not be more invasive than the existing cardiac 
procedures. Concerning this aspect, hydrogels, NPs, MPs, and liposomes achieve this 
goal, and can be administered by trans‐endocardial injection or via catheters. On the 
other hand, NFs need to be attached to the pericardium, so a more invasive 
administration technique is required. However, it is highly desirable that biomaterials 
should provide satisfactory mechanical support to the infarcted heart, in order to favor 
functional recovery of the damaged organ [33]. In this sense, NFs have proved to be 
able to contribute more efficiently to the heart’s mechanical properties than other 
DDS. However, given the intricate anisotropic mechanical behavior of myocardium, it is 
not easy to produce a biomaterial that responds to mechanical stresses in a way that is 
similar to the heart itself. In this regard, PU seems to be the most promising 
biomaterial [91,92]. Another recommendable characteristic for DDS in cardiac repair is 
the ability to mimic the natural heart microenvironment [153]. This way, biomaterials 
are used as an alternative to extracellular matrix, being NFs and hydrogels the DDS 
that reproduce natural conditions in the best way possible. Taking all of this into 
account, we can say that the search for the optimum biomaterial‐based delivery 
system still continues and further research is this area is guaranteed. 
We cannot forget that the mammalian heart is a complex organ composed of a 
heterogeneous cell population. Consequently, the potential of a long list of SCs and 
GFs for regenerating the infarcted heart tissue has been investigated so far. Tissue 
engineering has proved to be useful in regenerative medicine in terms of high viability 
and long‐term engraftment of cells. In addition, cardiac repair and regeneration is 
favored by effective delivery of therapeutic GFs. Nonetheless, although all tissue 
engineering strategies regardless of the therapeutic agent employed have enhanced 
myocardial functional, the repair mechanisms remain unclear at the moment. It is still 
unknown whether the repair of the infarcted heart is caused by the functional activity 
of the cells or by structural changes brought by biomaterials or proteins. Therefore 
myocardial tissue engineering approaches have to be developed considering both cell 
and GF requirements of the heart for successful cardiac recovery. In addition, 
functional integration between the graft and the host tissue, in both electromechanical 
and vascular terms, still remains a major challenge that must be considered when 
designing new cardiac tissue engineering approaches [154]. The establishment of well‐
defined protocols and the optimization of the synergies between the different cells 
and GFs are required before clinical applications can be attained. In fact, tissue 
engineering is still at the development phase and the only clinical trial evaluating a 
tissue engineering strategy is the one called ALCADIA. In this ongoing trial CPCs and 
FGF are being combined in a gelatin hydrogel to treat ischemic cardiomyopathy 
(Clinicaltrials.gov identifier NCT00981006). Thus, all of these promising results should 
be considered preliminary, and further studies are needed to confirm the possible 
benefits of myocardial tissue engineering. 
 
4. CONCLUSIONS AND FUTURE PROSPECTS 
New contributions to the advancement and optimization of classical treatments for MI 
have allowed a reduction in the number of death due to this pathology over recent 
decades. However, complications deriving from MI remain a big problem. Therefore, 
new strategies have been investigated to overcome such limitations, and the ones that 
have shown the most promising results so far are cell and protein therapies [14,15]. As 
this review has illustrated, both of these have encountered various challenges when 
tested in clinical trials, related to the low cell engraftment and the rapid degradation of 
therapeutic proteins once they are administered. Fortunately, it seems that nowadays 
we are close to reaching their full potential by combining them with biomaterials. 
Thus, this review has also demonstrated the relevance of biomaterials in the repair and 
regeneration of the damaged heart. Currently, synthetic hydrogels, NFs, NP, MP and 
liposomes are being investigated in depth in cardiac repair, in combination with cells 
and proteins. The capacities of these DDS to increase cell survival and engraftment, 
and to protect and control GF release are the main reasons for their success. However, 
the type of material, cell and GF sources, timing, dose and injection technique are still 
uncertain, and further investigation is mandatory in order to achieve the best patient 
outcomes. The current challenge is to establish a perfect combination of three 
components: biomaterials, cells and proteins. Tissue engineering is a rapidly evolving 
discipline. In fact, it is expected that in the next 10‐20 years, these therapies will 
account for more than half of the new drugs introduced on the market [155]. Great 
advances have been made in the last few years, although there are still several aspects 
to improve and current results should be considered preliminary. In the future, MI 
treatments will surely represent an amazing challenge in terms of biomaterials and 
delivery systems with the final goal of providing many benefits to MI patients. 
 
ACKNOWLEDGEMENTS 
We gratefully acknowledge support from the Spanish Ministry of Economy and 
Competitiveness (SAF2013‐42528‐R), Fundación Empresa Universidad de Navarra, 
Ibercaja and the Spanish Ministry of Sciences and Innovations (JCI‐2011‐10737) and 
“Asociación de Amigos de la Universidad de Navarra”. 
 
REFERENCES: 
[1]  S. Mendis, P. Puska, B. Norrving, eds., Global Atlas on Cardiovascular Disease Prevention and 
Control, World Health Organization, Genebra, 2011. 
[2]  K. Kurrelmeyer, D. Kalra, B. Bozkurt, F. Wang, Z. Dibbs, Y. Seta, et al., Cardiac remodeling as a 
consequence and cause of progressive heart failure., Clin. Cardiol. 21 (1998) I14–9. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/9853190 (accessed May 15, 2014). 
[3]  X. Sun, Z. Jia, A brief review of biomarkers for preventing and treating cardiovascular diseases., J. 
Cardiovasc. Dis. Res. 3 (2012) 251–4. doi:10.4103/0975‐3583.102688. 
[4]  Y. Toyoda, T.S. Guy, A. Kashem, Present status and future perspectives of heart transplantation., 
Circ. J. 77 (2013) 1097–110. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/23614963 (accessed May 15, 
2014). 
[5]  P. Diaz‐Herraez, S. Pascual‐Gil, E. Garbayo, T. Simon‐Yarza, F. Prosper, M. Blanco‐Prieto, Cardiac 
Drug Delivery, in: Y. Rosen (Ed.), Drug Deliv. An Integr. Clin. Eng. Approach, CRC Press Taylor & 
Francis Group, 2014. 
[6]  M. Fornasini, J. Yarzebski, D. Chiriboga, D. Lessard, F.A. Spencer, P. Aurigemma, et al., 
Contemporary trends in evidence‐based treatment for acute myocardial infarction., Am. J. Med. 
123 (2010) 166–72. doi:10.1016/j.amjmed.2009.06.031. 
[7]  J.P. Hellermann, T.Y. Goraya, S.J. Jacobsen, S.A. Weston, G.S. Reeder, B.J. Gersh, et al., Incidence 
of heart failure after myocardial infarction: is it changing over time?, Am. J. Epidemiol. 157 
(2003) 1101–7. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/12796046 (accessed May 15, 2014). 
[8]  J.C. Sy, M.E. Davis, Delivering regenerative cues to the heart: cardiac drug delivery by 
microspheres and peptide nanofibers., J. Cardiovasc. Transl. Res. 3 (2010) 461–8. 
doi:10.1007/s12265‐010‐9210‐x. 
[9]  O. Bergmann, R.D. Bhardwaj, S. Bernard, S. Zdunek, F. Barnabé‐Heider, S. Walsh, et al., Evidence 
for cardiomyocyte renewal in humans., Science. 324 (2009) 98–102. 
doi:10.1126/science.1164680. 
[10]  F. Braunschweig, M.R. Cowie, A. Auricchio, What are the costs of heart failure?, Europace. 13 
Suppl 2 (2011) ii13–7. doi:10.1093/europace/eur081. 
[11]  A.M. van der Laan, J.J. Piek, N. van Royen, Targeting angiogenesis to restore the microcirculation 
after reperfused MI., Nat. Rev. Cardiol. 6 (2009) 515–23. doi:10.1038/nrcardio.2009.103. 
[12]  S.A. Doppler, M.‐A. Deutsch, R. Lange, M. Krane, Cardiac regeneration: current therapies‐future 
concepts., J. Thorac. Dis. 5 (2013) 683–97. doi:10.3978/j.issn.2072‐1439.2013.08.71. 
[13]  E. Meng, T. Hoang, Micro‐ and nano‐fabricated implantable drug‐delivery systems., Ther. Deliv. 3 
(2012) 1457–67. doi:10.4155/tde.12.132. 
[14]  S.M. Jay, R.T. Lee, Protein engineering for cardiovascular therapeutics: untapped potential for 
cardiac repair., Circ. Res. 113 (2013) 933–43. doi:10.1161/CIRCRESAHA.113.300215. 
[15]  V. Grimaldi, F.P. Mancini, A. Casamassimi, M. Al‐Omran, A. Zullo, T. Infante, et al., Potential 
benefits of cell therapy in coronary heart disease., J. Cardiol. 62 (2013) 267–76. 
doi:10.1016/j.jjcc.2013.05.017. 
[16]  M. Ieda, J.‐D. Fu, P. Delgado‐Olguin, V. Vedantham, Y. Hayashi, B.G. Bruneau, et al., Direct 
reprogramming of fibroblasts into functional cardiomyocytes by defined factors., Cell. 142 
(2010) 375–86. doi:10.1016/j.cell.2010.07.002. 
[17]  A. Bernal, B.G. Gálvez, The potential of stem cells in the treatment of cardiovascular diseases., 
Stem Cell Rev. 9 (2013) 814–32. doi:10.1007/s12015‐013‐9461‐4. 
[18]  C.L. Hastings, E.T. Roche, E. Ruiz‐Hernandez, K. Schenke‐Layland, C.J. Walsh, G.P. Duffy, Drug and 
Cell Delivery for Cardiac Regeneration., Adv. Drug Deliv. Rev. (2014). 
doi:10.1016/j.addr.2014.08.006. 
[19]  A.M. Smits, P. van Vliet, R.J. Hassink, M.‐J. Goumans, P.A. Doevendans, The role of stem cells in 
cardiac regeneration., J. Cell. Mol. Med. 9 (n.d.) 25–36. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15784162 (accessed June 16, 2014). 
[20]  S.K. Sanganalmath, R. Bolli, Cell therapy for heart failure: a comprehensive overview of 
experimental and clinical studies, current challenges, and future directions., Circ. Res. 113 (2013) 
810–34. doi:10.1161/CIRCRESAHA.113.300219. 
[21]  C.C. Sheng, L. Zhou, J. Hao, Current stem cell delivery methods for myocardial repair., Biomed 
Res. Int. 2013 (2013) 547902. doi:10.1155/2013/547902. 
[22]  R.M. Kanashiro‐Takeuchi, I.H. Schulman, J.M. Hare, Pharmacologic and genetic strategies to 
enhance cell therapy for cardiac regeneration., J. Mol. Cell. Cardiol. 51 (2011) 619–25. 
doi:10.1016/j.yjmcc.2011.05.015. 
[23]  P. Anversa, J. Kajstura, M. Rota, A. Leri, Regenerating new heart with stem cells., J. Clin. Invest. 
123 (2013) 62–70. doi:10.1172/JCI63068. 
[24]  I.H. Schulman, J.M. Hare, Key developments in stem cell therapy in cardiology., Regen. Med. 7 
(2012) 17–24. 
http://www.pubmedcentral.nih.gov/articlerender.fcgi?artid=3604894&tool=pmcentrez&rendert
ype=abstract (accessed June 16, 2014). 
[25]  J.M.I.H. Gho, G.J.M. Kummeling, S. Koudstaal, S.J. Jansen Of Lorkeers, P.A. Doevendans, F.W. 
Asselbergs, et al., Cell therapy, a novel remedy for dilated cardiomyopathy? A systematic 
review., J. Card. Fail. 19 (2013) 494–502. doi:10.1016/j.cardfail.2013.05.006. 
[26]  N. Takehara, Cell therapy for cardiovascular regeneration., Ann. Vasc. Dis. 6 (2013) 137–44. 
doi:10.3400/avd.ra.13.00019. 
[27]  M. Gnecchi, Z. Zhang, A. Ni, V.J. Dzau, Paracrine mechanisms in adult stem cell signaling and 
therapy., Circ. Res. 103 (2008) 1204–19. doi:10.1161/CIRCRESAHA.108.176826. 
[28]  A.G.‐E. Ibrahim, K. Cheng, E. Marbán, Exosomes as Critical Agents of Cardiac Regeneration 
Triggered by Cell Therapy, Stem Cell Reports. 2 (2014) 606–619. 
doi:10.1016/j.stemcr.2014.04.006. 
[29]  F.R. Formiga, E. Tamayo, T. Simón‐Yarza, B. Pelacho, F. Prósper, M.J. Blanco‐Prieto, Angiogenic 
therapy for cardiac repair based on protein delivery systems., Heart Fail. Rev. 17 (2012) 449–73. 
doi:10.1007/s10741‐011‐9285‐8. 
[30]  S.M. Jay, R.T. Lee, Protein engineering for cardiovascular therapeutics: untapped potential for 
cardiac repair., Circ. Res. 113 (2013) 933–43. doi:10.1161/CIRCRESAHA.113.300215. 
[31]  M.T. Lam, J.C. Wu, Biomaterial applications in cardiovascular tissue repair and regeneration., 
Expert Rev. Cardiovasc. Ther. 10 (2012) 1039–49. doi:10.1586/erc.12.99. 
[32]  A.Y. Cheng, A.J. García, Engineering the matrix microenvironment for cell delivery and 
engraftment for tissue repair., Curr. Opin. Biotechnol. 24 (2013) 864–71. 
doi:10.1016/j.copbio.2013.04.005. 
[33]  R. Ravichandran, J.R. Venugopal, S. Sundarrajan, S. Mukherjee, S. Ramakrishna, Minimally 
invasive cell‐seeded biomaterial systems for injectable/epicardial implantation in ischemic heart 
disease., Int. J. Nanomedicine. 7 (2012) 5969–94. doi:10.2147/IJN.S37575. 
[34]  H.‐I.C. and Y. Wang, Regenerative Medicine and Tissue Engineering ‐ Cells and Biomaterials, 
InTech, 2011. doi:10.5772/837. 
[35]  E. Garbayo, J. Gavira, G. Abizanda, B. Pelacho, E. Albiasu, F. Prosper, et al., Controlled 
intramyocardial delivery of NRG‐1 and FGF‐1 from biodegradable microparticles in a large 
preclinical myocardial infarction model, in: 2013. 
[36]  F.R. Formiga, E. Garbayo, P. Díaz‐Herráez, G. Abizanda, T. Simón‐Yarza, E. Tamayo, et al., 
Biodegradation and heart retention of polymeric microparticles in a rat model of myocardial 
ischemia., Eur. J. Pharm. Biopharm. 85 (2013) 665–72. doi:10.1016/j.ejpb.2013.02.017. 
[37]  P. Díaz‐Herráez, E. Garbayo, T. Simón‐Yarza, F.R. Formiga, F. Prosper, M.J. Blanco‐Prieto, 
Adipose‐derived stem cells combined with neuregulin‐1 delivery systems for heart tissue 
engineering., Eur. J. Pharm. Biopharm. 85 (2013) 143–50. doi:10.1016/j.ejpb.2013.03.022. 
[38]  T.K. Dash, V.B. Konkimalla, Poly‐є‐caprolactone based formulations for drug delivery and tissue 
engineering: A review., J. Control. Release. 158 (2012) 15–33. doi:10.1016/j.jconrel.2011.09.064. 
[39]  R. Lakshmanan, U.M. Krishnan, S. Sethuraman, Polymeric scaffold aided stem cell therapeutics 
for cardiac muscle repair and regeneration., Macromol. Biosci. 13 (2013) 1119–34. 
doi:10.1002/mabi.201300223. 
[40]  C. Tang, X. Shao, B. Sun, W. Huang, X. Zhao, The effect of self‐assembling peptide RADA16‐I on 
the growth of human leukemia cells in vitro and in nude mice., Int. J. Mol. Sci. 10 (2009) 2136–
45. doi:10.3390/ijms10052136. 
[41]  S. Zhang, F. Gelain, X. Zhao, Designer self‐assembling peptide nanofiber scaffolds for 3D tissue 
cell cultures., Semin. Cancer Biol. 15 (2005) 413–20. doi:10.1016/j.semcancer.2005.05.007. 
[42]  J. Du, S. Wang, H. You, X. Zhao, Understanding the toxicity of carbon nanotubes in the 
environment is crucial to the control of nanomaterials in producing and processing and the 
assessment of health risk for human: a review., Environ. Toxicol. Pharmacol. 36 (2013) 451–62. 
doi:10.1016/j.etap.2013.05.007. 
[43]  B.D. Ulery, L.S. Nair, C.T. Laurencin, Biomedical Applications of Biodegradable Polymers., J. 
Polym. Sci. B. Polym. Phys. 49 (2011) 832–864. doi:10.1002/polb.22259. 
[44]  A.K.A. Silva, C. Richard, M. Bessodes, D. Scherman, O.‐W. Merten, Growth factor delivery 
approaches in hydrogels., Biomacromolecules. 10 (2009) 9–18. doi:10.1021/bm801103c. 
[45]  L.‐W. Xia, R. Xie, X.‐J. Ju, W. Wang, Q. Chen, L.‐Y. Chu, Nano‐structured smart hydrogels with 
rapid response and high elasticity., Nat. Commun. 4 (2013) 2226. doi:10.1038/ncomms3226. 
[46]  K.L. Fujimoto, K. Tobita, W.D. Merryman, J. Guan, N. Momoi, D.B. Stolz, et al., An elastic, 
biodegradable cardiac patch induces contractile smooth muscle and improves cardiac 
remodeling and function in subacute myocardial infarction., J. Am. Coll. Cardiol. 49 (2007) 2292–
300. doi:10.1016/j.jacc.2007.02.050. 
[47]  K.L. Fujimoto, Z. Ma, D.M. Nelson, R. Hashizume, J. Guan, K. Tobita, et al., Synthesis, 
characterization and therapeutic efficacy of a biodegradable, thermoresponsive hydrogel 
designed for application in chronic infarcted myocardium., Biomaterials. 30 (2009) 4357–68. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2009.04.055. 
[48]  X.‐J. Jiang, T. Wang, X.‐Y. Li, D.‐Q. Wu, Z.‐B. Zheng, J.‐F. Zhang, et al., Injection of a novel 
synthetic hydrogel preserves left ventricle function after myocardial infarction., J. Biomed. 
Mater. Res. A. 90 (2009) 472–7. doi:10.1002/jbm.a.32118. 
[49]  T. Wang, D.‐Q. Wu, X.‐J. Jiang, X.‐Z. Zhang, X.‐Y. Li, J.‐F. Zhang, et al., Novel thermosensitive 
hydrogel injection inhibits post‐infarct ventricle remodelling., Eur. J. Heart Fail. 11 (2009) 14–9. 
doi:10.1093/eurjhf/hfn009. 
[50]  K. Kadner, S. Dobner, T. Franz, D. Bezuidenhout, M.S. Sirry, P. Zilla, et al., The beneficial effects 
of deferred delivery on the efficiency of hydrogel therapy post myocardial infarction., 
Biomaterials. 33 (2012) 2060–6. doi:10.1016/j.biomaterials.2011.11.031. 
[51]  S. Ren, X. Jiang, Z. Li, Y. Wen, D. Chen, X. Li, et al., Physical properties of poly(N‐
isopropylacrylamide) hydrogel promote its effects on cardiac protection after myocardial 
infarction., J. Int. Med. Res. 40 (2012) 2167–82. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/23321174 (accessed June 17, 2014). 
[52]  S.T. Wall, C.‐C. Yeh, R.Y.K. Tu, M.J. Mann, K.E. Healy, Biomimetic matrices for myocardial 
stabilization and stem cell transplantation., J. Biomed. Mater. Res. A. 95 (2010) 1055–66. 
doi:10.1002/jbm.a.32904. 
[53]  X.‐Y. Li, T. Wang, X.‐J. Jiang, T. Lin, D.‐Q. Wu, X.‐Z. Zhang, et al., Injectable hydrogel helps bone 
marrow‐derived mononuclear cells restore infarcted myocardium., Cardiology. 115 (2010) 194–
9. doi:10.1159/000281840. 
[54]  T.D. Johnson, K.L. Christman, Injectable hydrogel therapies and their delivery strategies for 
treating myocardial infarction., Expert Opin. Drug Deliv. 10 (2013) 59–72. 
doi:10.1517/17425247.2013.739156. 
[55]  T. Wang, X.‐J. Jiang, Q.‐Z. Tang, X.‐Y. Li, T. Lin, D.‐Q. Wu, et al., Bone marrow stem cells 
implantation with alpha‐cyclodextrin/MPEG‐PCL‐MPEG hydrogel improves cardiac function after 
myocardial infarction., Acta Biomater. 5 (2009) 2939–44. doi:10.1016/j.actbio.2009.04.040. 
[56]  J.M. Singelyn, K.L. Christman, Injectable materials for the treatment of myocardial infarction and 
heart failure: the promise of decellularized matrices., J. Cardiovasc. Transl. Res. 3 (2010) 478–86. 
doi:10.1007/s12265‐010‐9202‐x. 
[57]  M. Habib, K. Shapira‐Schweitzer, O. Caspi, A. Gepstein, G. Arbel, D. Aronson, et al., A combined 
cell therapy and in‐situ tissue‐engineering approach for myocardial repair., Biomaterials. 32 
(2011) 7514–23. doi:10.1016/j.biomaterials.2011.06.049. 
[58]  C. Bearzi, C. Gargioli, D. Baci, O. Fortunato, K. Shapira‐Schweitzer, O. Kossover, et al., PlGF‐
MMP9‐engineered iPS cells supported on a PEG‐fibrinogen hydrogel scaffold possess an 
enhanced capacity to repair damaged myocardium., Cell Death Dis. 5 (2014) e1053. 
doi:10.1038/cddis.2014.12. 
[59]  H. Wang, Z. Liu, D. Li, X. Guo, F.K. Kasper, C. Duan, et al., Injectable biodegradable hydrogels for 
embryonic stem cell transplantation: improved cardiac remodelling and function of myocardial 
infarction., J. Cell. Mol. Med. 16 (2012) 1310–20. doi:10.1111/j.1582‐4934.2011.01409.x. 
[60]  V.F.M. Segers, R.T. Lee, Local delivery of proteins and the use of self‐assembling peptides., Drug 
Discov. Today. 12 (2007) 561–8. doi:10.1016/j.drudis.2007.05.003. 
[61]  S. Zhang, Fabrication of novel biomaterials through molecular self‐assembly., Nat. Biotechnol. 21 
(2003) 1171–8. doi:10.1038/nbt874. 
[62]  S. Zhang, T.C. Holmes, C.M. DiPersio, R.O. Hynes, X. Su, A. Rich, Self‐complementary 
oligopeptide matrices support mammalian cell attachment., Biomaterials. 16 (1995) 1385–93. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/8590765 (accessed June 17, 2014). 
[63]  M.E. Davis, J.P.M. Motion, D.A. Narmoneva, T. Takahashi, D. Hakuno, R.D. Kamm, et al., 
Injectable self‐assembling peptide nanofibers create intramyocardial microenvironments for 
endothelial cells., Circulation. 111 (2005) 442–50. doi:10.1161/01.CIR.0000153847.47301.80. 
[64]  Y.‐D. Lin, M.‐L. Yeh, Y.‐J. Yang, D.‐C. Tsai, T.‐Y. Chu, Y.‐Y. Shih, et al., Intramyocardial peptide 
nanofiber injection improves postinfarction ventricular remodeling and efficacy of bone marrow 
cell therapy in pigs., Circulation. 122 (2010) S132–41. 
doi:10.1161/CIRCULATIONAHA.110.939512. 
[65]  B.C. Heng, H.K. Haider, E.K.‐W. Sim, T. Cao, S.C. Ng, Strategies for directing the differentiation of 
stem cells into the cardiomyogenic lineage in vitro., Cardiovasc. Res. 62 (2004) 34–42. 
doi:10.1016/j.cardiores.2003.12.022. 
[66]  X. Cui, H. Xie, H. Wang, H. Guo, J. Zhang, C. Wang, et al., Transplantation of mesenchymal stem 
cells with self‐assembling polypeptide scaffolds is conducive to treating myocardial infarction in 
rats., Tohoku J. Exp. Med. 222 (2010) 281–9. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/21139379 
(accessed June 17, 2014). 
[67]  H. Guo, G. Cui, H. Wang, Y. Tan, Transplantation of marrow‐derived cardiac stem cells carried in 
designer self‐assembling peptide nanofibers improves cardiac function after myocardial 
infarction., Biochem. Biophys. Res. Commun. 399 (2010) 42–8. doi:10.1016/j.bbrc.2010.07.031. 
[68]  M. Tokunaga, M.‐L. Liu, T. Nagai, K. Iwanaga, K. Matsuura, T. Takahashi, et al., Implantation of 
cardiac progenitor cells using self‐assembling peptide improves cardiac function after 
myocardial infarction., J. Mol. Cell. Cardiol. 49 (2010) 972–83. doi:10.1016/j.yjmcc.2010.09.015. 
[69]  X. Li, J. Zhou, Z. Liu, J. Chen, S. Lü, H. Sun, et al., A PNIPAAm‐based thermosensitive hydrogel 
containing SWCNTs for stem cell transplantation in myocardial repair., Biomaterials. 35 (2014) 
5679–88. doi:10.1016/j.biomaterials.2014.03.067. 
[70]  J. Wu, F. Zeng, X.‐P. Huang, J.C.‐Y. Chung, F. Konecny, R.D. Weisel, et al., Infarct stabilization and 
cardiac repair with a VEGF‐conjugated, injectable hydrogel., Biomaterials. 32 (2011) 579–86. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2010.08.098. 
[71]  J.C. Garbern, E. Minami, P.S. Stayton, C.E. Murry, Delivery of basic fibroblast growth factor with 
a pH‐responsive, injectable hydrogel to improve angiogenesis in infarcted myocardium., 
Biomaterials. 32 (2011) 2407–16. doi:10.1016/j.biomaterials.2010.11.075. 
[72]  D. Projahn, S. Simsekyilmaz, S. Singh, I. Kanzler, B.K. Kramp, M. Langer, et al., Controlled 
intramyocardial release of engineered chemokines by biodegradable hydrogels as a treatment 
approach of myocardial infarction., J. Cell. Mol. Med. 18 (2014) 790–800. 
doi:10.1111/jcmm.12225. 
[73]  A.S. Salimath, E.A. Phelps, A. V Boopathy, P. Che, M. Brown, A.J. García, et al., Dual delivery of 
hepatocyte and vascular endothelial growth factors via a protease‐degradable hydrogel 
improves cardiac function in rats., PLoS One. 7 (2012) e50980. 
doi:10.1371/journal.pone.0050980. 
[74]  S. Koudstaal, M.M.C. Bastings, D.A.M. Feyen, C.D. Waring, F.J. van Slochteren, P.Y.W. Dankers, et 
al., Sustained delivery of insulin‐like growth factor‐1/hepatocyte growth factor stimulates 
endogenous cardiac repair in the chronic infarcted pig heart., J. Cardiovasc. Transl. Res. 7 (2014) 
232–41. doi:10.1007/s12265‐013‐9518‐4. 
[75]  T. Wang, X.‐J. Jiang, T. Lin, S. Ren, X.‐Y. Li, X.‐Z. Zhang, et al., The inhibition of postinfarct 
ventricle remodeling without polycythaemia following local sustained intramyocardial delivery 
of erythropoietin within a supramolecular hydrogel., Biomaterials. 30 (2009) 4161–7. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2009.04.033. 
[76]  P.C.H. Hsieh, M.E. Davis, J. Gannon, C. MacGillivray, R.T. Lee, Controlled delivery of PDGF‐BB for 
myocardial protection using injectable self‐assembling peptide nanofibers., J. Clin. Invest. 116 
(2006) 237–48. doi:10.1172/JCI25878. 
[77]  P.C.H. Hsieh, C. MacGillivray, J. Gannon, F.U. Cruz, R.T. Lee, Local controlled intramyocardial 
delivery of platelet‐derived growth factor improves postinfarction ventricular function without 
pulmonary toxicity., Circulation. 114 (2006) 637–44. doi:10.1161/CIRCULATIONAHA.106.639831. 
[78]  H. Guo, G. Cui, J. Yang, C. Wang, J. Zhu, L. Zhang, et al., Sustained delivery of VEGF from designer 
self‐assembling peptides improves cardiac function after myocardial infarction., Biochem. 
Biophys. Res. Commun. 424 (2012) 105–11. doi:10.1016/j.bbrc.2012.06.080. 
[79]  V.F.M. Segers, T. Tokunou, L.J. Higgins, C. MacGillivray, J. Gannon, R.T. Lee, Local delivery of 
protease‐resistant stromal cell derived factor‐1 for stem cell recruitment after myocardial 
infarction., Circulation. 116 (2007) 1683–92. doi:10.1161/CIRCULATIONAHA.107.718718. 
[80]  J.H. Kim, Y. Jung, S.‐H. Kim, K. Sun, J. Choi, H.C. Kim, et al., The enhancement of mature vessel 
formation and cardiac function in infarcted hearts using dual growth factor delivery with self‐
assembling peptides., Biomaterials. 32 (2011) 6080–8. doi:10.1016/j.biomaterials.2011.05.003. 
[81]  M.J. Webber, X. Han, S.N.P. Murthy, K. Rajangam, S.I. Stupp, J.W. Lomasney, Capturing the stem 
cell paracrine effect using heparin‐presenting nanofibres to treat cardiovascular diseases., J. 
Tissue Eng. Regen. Med. 4 (2010) 600–10. doi:10.1002/term.273. 
[82]  Y.‐Y. He, Y. Wen, X.‐X. Zheng, X.‐J. Jiang, Intramyocardial delivery of HMGB1 by a novel 
thermosensitive hydrogel attenuates cardiac remodeling and improves cardiac function after 
myocardial infarction., J. Cardiovasc. Pharmacol. 61 (2013) 283–90. 
doi:10.1097/FJC.0b013e31827ecd50. 
[83]  T.C. Laurent, J.R. Fraser, Hyaluronan., FASEB J. 6 (1992) 2397–404. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/1563592 (accessed June 17, 2014). 
[84]  J.W. MacArthur, B.P. Purcell, Y. Shudo, J.E. Cohen, A. Fairman, A. Trubelja, et al., Sustained 
release of engineered stromal cell‐derived factor 1‐α from injectable hydrogels effectively 
recruits endothelial progenitor cells and preserves ventricular function after myocardial 
infarction., Circulation. 128 (2013) S79–86. doi:10.1161/CIRCULATIONAHA.112.000343. 
[85]  D. Castellano, M. Blanes, B. Marco, I. Cerrada, A. Ruiz‐Saurí, B. Pelacho, et al., A Comparison of 
Electrospun Polymers Reveals Poly(3‐hydroxybutyrate) Fiber as a Superior Scaffold for Cardiac 
Repair., Stem Cells Dev. (2014). doi:10.1089/scd.2013.0578. 
[86]  K.L. Fujimoto, J. Guan, H. Oshima, T. Sakai, W.R. Wagner, In vivo evaluation of a porous, elastic, 
biodegradable patch for reconstructive cardiac procedures., Ann. Thorac. Surg. 83 (2007) 648–
54. doi:10.1016/j.athoracsur.2006.06.085. 
[87]  J. Jin, S.I. Jeong, Y.M. Shin, K.S. Lim, H. soo Shin, Y.M. Lee, et al., Transplantation of mesenchymal 
stem cells within a poly(lactide‐co‐epsilon‐caprolactone) scaffold improves cardiac function in a 
rat myocardial infarction model., Eur. J. Heart Fail. 11 (2009) 147–53. 
doi:10.1093/eurjhf/hfn017. 
[88]  D. Kai, Q.‐L. Wang, H.‐J. Wang, M.P. Prabhakaran, Y. Zhang, Y.‐Z. Tan, et al., Stem cell‐loaded 
nanofibrous patch promotes the regeneration of infarcted myocardium with functional 
improvement in rat model., Acta Biomater. 10 (2014) 2727–38. 
doi:10.1016/j.actbio.2014.02.030. 
[89]  H. Piao, J.‐S. Kwon, S. Piao, J.‐H. Sohn, Y.‐S. Lee, J.‐W. Bae, et al., Effects of cardiac patches 
engineered with bone marrow‐derived mononuclear cells and PGCL scaffolds in a rat myocardial 
infarction model., Biomaterials. 28 (2007) 641–9. doi:10.1016/j.biomaterials.2006.09.009. 
[90]  Q. Ke, Y. Yang, J.S. Rana, Y. Chen, J.P. Morgan, Y.‐F. Xiao, Embryonic stem cells cultured in 
biodegradable scaffold repair infarcted myocardium in mice., Sheng Li Xue Bao. 57 (2005) 673–
81. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/16344890 (accessed June 17, 2014). 
[91]  T.C. McDevitt, K.A. Woodhouse, S.D. Hauschka, C.E. Murry, P.S. Stayton, Spatially organized 
layers of cardiomyocytes on biodegradable polyurethane films for myocardial repair., J. Biomed. 
Mater. Res. A. 66 (2003) 586–95. doi:10.1002/jbm.a.10504. 
[92]  R.J. Zdrahala, I.J. Zdrahala, Biomedical applications of polyurethanes: a review of past promises, 
present realities, and a vibrant future., J. Biomater. Appl. 14 (1999) 67–90. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/10405885 (accessed June 17, 2014). 
[93]  B. Blumenthal, P. Golsong, A. Poppe, C. Heilmann, C. Schlensak, F. Beyersdorf, et al., 
Polyurethane scaffolds seeded with genetically engineered skeletal myoblasts: a promising tool 
to regenerate myocardial function., Artif. Organs. 34 (2010) E46–54. doi:10.1111/j.1525‐
1594.2009.00937.x. 
[94]  R. von Wattenwyl, B. Blumenthal, C. Heilmann, P. Golsong, A. Poppe, F. Beyersdorf, et al., 
Scaffold‐based transplantation of vascular endothelial growth factor‐overexpressing stem cells 
leads to neovascularization in ischemic myocardium but did not show a functional regenerative 
effect., ASAIO J. 58 (n.d.) 268–74. doi:10.1097/MAT.0b013e3182523237. 
[95]  A. Poppe, P. Golsong, B. Blumenthal, R. von Wattenwyl, P. Blanke, F. Beyersdorf, et al., 
Hepatocyte growth factor‐transfected skeletal myoblasts to limit the development of 
postinfarction heart failure., Artif. Organs. 36 (2012) 238–46. doi:10.1111/j.1525‐
1594.2011.01328.x. 
[96]  S. Yasuda, Y. Goto, T. Baba, T. Satoh, H. Sumida, S. Miyazaki, et al., Enhanced secretion of cardiac 
hepatocyte growth factor from an infarct region is associated with less severe ventricular 
enlargement and improved cardiac function., J. Am. Coll. Cardiol. 36 (2000) 115–21. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/10898422 (accessed June 17, 2014). 
[97]  M.‐N. Giraud, R. Flueckiger, S. Cook, E. Ayuni, M. Siepe, T. Carrel, et al., Long‐term evaluation of 
myoblast seeded patches implanted on infarcted rat hearts., Artif. Organs. 34 (2010) E184–92. 
doi:10.1111/j.1525‐1594.2009.00979.x. 
[98]  Y. Wang, X.‐C. Liu, J. Zhao, X.‐R. Kong, R.‐F. Shi, X.‐B. Zhao, et al., Degradable PLGA scaffolds with 
basic fibroblast growth factor: experimental studies in myocardial revascularization., Tex. Heart 
Inst. J. 36 (2009) 89–97. 
http://www.pubmedcentral.nih.gov/articlerender.fcgi?artid=2676585&tool=pmcentrez&rendert
ype=abstract (accessed June 17, 2014). 
[99]  E. Fathi, S.M. Nassiri, N. Atyabi, S.H. Ahmadi, M. Imani, R. Farahzadi, et al., Induction of 
angiogenesis via topical delivery of basic‐fibroblast growth factor from polyvinyl alcohol‐dextran 
blend hydrogel in an ovine model of acute myocardial infarction., J. Tissue Eng. Regen. Med. 7 
(2013) 697–707. doi:10.1002/term.1460. 
[100]  G. Zhang, Y. Nakamura, X. Wang, Q. Hu, L.J. Suggs, J. Zhang, Controlled release of stromal cell‐
derived factor‐1 alpha in situ increases c‐kit+ cell homing to the infarcted heart., Tissue Eng. 13 
(2007) 2063–71. doi:10.1089/ten.2006.0013. 
[101]  Submitted in Tissue Engineering, (n.d.). 
[102]  M.N. Ravi Kumar, Nano and microparticles as controlled drug delivery devices., J. Pharm. Pharm. 
Sci. 3 (n.d.) 234–58. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/10994037 (accessed June 17, 2014). 
[103]  J.J. Moon, B. Huang, D.J. Irvine, Engineering nano‐ and microparticles to tune immunity., Adv. 
Mater. 24 (2012) 3724–46. doi:10.1002/adma.201200446. 
[104]  A.C. Anselmo, S. Mitragotri, Cell‐mediated delivery of nanoparticles: Taking advantage of 
circulatory cells to target nanoparticles., J. Control. Release. (2014). 
doi:10.1016/j.jconrel.2014.03.050. 
[105]  J. Meng, X. Yang, L. Jia, X.‐J. Liang, C. Wang, Impacts of nanoparticles on cardiovascular diseases: 
modulating metabolism and function of endothelial cells., Curr. Drug Metab. 13 (2012) 1123–9. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/22380015 (accessed June 29, 2014). 
[106]  D. Kumar, N. Saini, N. Jain, R. Sareen, V. Pandit, Gold nanoparticles: an era in 
bionanotechnology., Expert Opin. Drug Deliv. 10 (2013) 397–409. 
doi:10.1517/17425247.2013.749854. 
[107]  J. Yu, K.T. Du, Q. Fang, Y. Gu, S.S. Mihardja, R.E. Sievers, et al., The use of human mesenchymal 
stem cells encapsulated in RGD modified alginate microspheres in the repair of myocardial 
infarction in the rat., Biomaterials. 31 (2010) 7012–20. doi:10.1016/j.biomaterials.2010.05.078. 
[108]  A.E. Mayfield, E.L. Tilokee, N. Latham, B. McNeill, B.‐K. Lam, M. Ruel, et al., The effect of 
encapsulation of cardiac stem cells within matrix‐enriched hydrogel capsules on cell survival, 
post‐ischemic cell retention and cardiac function., Biomaterials. 35 (2014) 133–42. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2013.09.085. 
[109]  C. Penna, M.‐G. Perrelli, J.‐P. Karam, C. Angotti, C. Muscari, C.N. Montero‐Menei, et al., 
Pharmacologically active microcarriers influence VEGF‐A effects on mesenchymal stem cell 
survival., J. Cell. Mol. Med. 17 (2013) 192–204. doi:10.1111/j.1582‐4934.2012.01662.x. 
[110]  C.‐C. Huang, H.‐J. Wei, Y.‐C. Yeh, J.‐J. Wang, W.‐W. Lin, T.‐Y. Lee, et al., Injectable PLGA porous 
beads cellularized by hAFSCs for cellular cardiomyoplasty., Biomaterials. 33 (2012) 4069–77. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2012.02.024. 
[111]  N. Kamaly, Z. Xiao, P.M. Valencia, A.F. Radovic‐Moreno, O.C. Farokhzad, Targeted polymeric 
therapeutic nanoparticles: design, development and clinical translation., Chem. Soc. Rev. 41 
(2012) 2971–3010. doi:10.1039/c2cs15344k. 
[112]  V.P. Torchilin, Passive and active drug targeting: drug delivery to tumors as an example., Handb. 
Exp. Pharmacol. (2010) 3–53. doi:10.1007/978‐3‐642‐00477‐3_1. 
[113]  P. Charoenphol, R.B. Huang, O. Eniola‐Adefeso, Potential role of size and hemodynamics in the 
efficacy of vascular‐targeted spherical drug carriers., Biomaterials. 31 (2010) 1392–402. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2009.11.007. 
[114]  M.F. Kiani, H. Yuan, X. Chen, L. Smith, M.W. Gaber, D.J. Goetz, Targeting microparticles to select 
tissue via radiation‐induced upregulation of endothelial cell adhesion molecules., Pharm. Res. 19 
(2002) 1317–22. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/12403068 (accessed June 17, 2014). 
[115]  R.M. Abra, C.A. Hunt, Liposome disposition in vivo. III. Dose and vesicle‐size effects., Biochim. 
Biophys. Acta. 666 (1981) 493–503. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/7034780 (accessed 
June 17, 2014). 
[116]  S.M. Moghimi, C.J. Porter, I.S. Muir, L. Illum, S.S. Davis, Non‐phagocytic uptake of intravenously 
injected microspheres in rat spleen: influence of particle size and hydrophilic coating., Biochem. 
Biophys. Res. Commun. 177 (1991) 861–6. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/2049107 
(accessed June 17, 2014). 
[117]  J.C. Sy, G. Seshadri, S.C. Yang, M. Brown, T. Oh, S. Dikalov, et al., Sustained release of a p38 
inhibitor from non‐inflammatory microspheres inhibits cardiac dysfunction., Nat. Mater. 7 
(2008) 863–8. doi:10.1038/nmat2299. 
[118]  G. Ambrosio, L.C. Becker, G.M. Hutchins, H.F. Weisman, M.L. Weisfeldt, Reduction in 
experimental infarct size by recombinant human superoxide dismutase: insights into the 
pathophysiology of reperfusion injury., Circulation. 74 (1986) 1424–33. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/3779923 (accessed June 17, 2014). 
[119]  G. Seshadri, J.C. Sy, M. Brown, S. Dikalov, S.C. Yang, N. Murthy, et al., The delivery of superoxide 
dismutase encapsulated in polyketal microparticles to rat myocardium and protection from 
myocardial ischemia‐reperfusion injury., Biomaterials. 31 (2010) 1372–9. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2009.10.045. 
[120]  S. Aso, H. Ise, M. Takahashi, S. Kobayashi, H. Morimoto, A. Izawa, et al., Effective uptake of N‐
acetylglucosamine‐conjugated liposomes by cardiomyocytes in vitro., J. Control. Release. 122 
(2007) 189–98. doi:10.1016/j.jconrel.2007.07.003. 
[121]  W.D. Gray, P. Che, M. Brown, X. Ning, N. Murthy, M.E. Davis, N‐acetylglucosamine conjugated to 
nanoparticles enhances myocyte uptake and improves delivery of a small molecule p38 inhibitor 
for post‐infarct healing., J. Cardiovasc. Transl. Res. 4 (2011) 631–43. doi:10.1007/s12265‐011‐
9292‐0. 
[122]  M.‐Y. Chang, Y.‐J. Yang, C.‐H. Chang, A.C.L. Tang, W.‐Y. Liao, F.‐Y. Cheng, et al., Functionalized 
nanoparticles provide early cardioprotection after acute myocardial infarction., J. Control. 
Release. 170 (2013) 287–94. doi:10.1016/j.jconrel.2013.04.022. 
[123]  F.R. Formiga, B. Pelacho, E. Garbayo, G. Abizanda, J.J. Gavira, T. Simon‐Yarza, et al., Sustained 
release of VEGF through PLGA microparticles improves vasculogenesis and tissue remodeling in 
an acute myocardial ischemia‐reperfusion model., J. Control. Release. 147 (2010) 30–7. 
doi:10.1016/j.jconrel.2010.07.097. 
[124]  G.P. Littarru, L. Tiano, R. Belardinelli, G.F. Watts, Coenzyme Q(10) , endothelial function, and 
cardiovascular disease., Biofactors. 37 366–73. doi:10.1002/biof.154. 
[125]  T. Simón‐Yarza, E. Tamayo, C. Benavides, H. Lana, F.R. Formiga, C.N. Grama, et al., Functional 
benefits of PLGA particulates carrying VEGF and CoQ10 in an animal of myocardial ischemia., Int. 
J. Pharm. 454 (2013) 784–90. doi:10.1016/j.ijpharm.2013.04.015. 
[126]  F.R. Formiga, B. Pelacho, E. Garbayo, I. Imbuluzqueta, P. Díaz‐Herráez, G. Abizanda, et al., 
Controlled delivery of fibroblast growth factor‐1 and neuregulin‐1 from biodegradable 
microparticles promotes cardiac repair in a rat myocardial infarction model through activation of 
endogenous regeneration., J. Control. Release. 173 (2014) 132–9. 
doi:10.1016/j.jconrel.2013.10.034. 
[127]  K.S. Oh, J.Y. Song, S.J. Yoon, Y. Park, D. Kim, S.H. Yuk, Temperature‐induced gel formation of 
core/shell nanoparticles for the regeneration of ischemic heart., J. Control. Release. 146 (2010) 
207–11. doi:10.1016/j.jconrel.2010.04.014. 
[128]  A. Akbarzadeh, R. Rezaei‐Sadabady, S. Davaran, S.W. Joo, N. Zarghami, Y. Hanifehpour, et al., 
Liposome: classification, preparation, and applications., Nanoscale Res. Lett. 8 (2013) 102. 
doi:10.1186/1556‐276X‐8‐102. 
[129]  V.P. Torchilin, Recent advances with liposomes as pharmaceutical carriers., Nat. Rev. Drug 
Discov. 4 (2005) 145–60. doi:10.1038/nrd1632. 
[130]  T. Lammers, F. Kiessling, W.E. Hennink, G. Storm, Nanotheranostics and image‐guided drug 
delivery: current concepts and future directions., Mol. Pharm. 7 (2010) 1899–912. 
doi:10.1021/mp100228v. 
[131]  T.S. Levchenko, W.C. Hartner, V.P. Torchilin, Liposomes for cardiovascular targeting., Ther. Deliv. 
3 (2012) 501–14. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/22834079 (accessed June 17, 2014). 
[132]  T. Harel‐Adar, T. Ben Mordechai, Y. Amsalem, M.S. Feinberg, J. Leor, S. Cohen, Modulation of 
cardiac macrophages by phosphatidylserine‐presenting liposomes improves infarct repair., Proc. 
Natl. Acad. Sci. U. S. A. 108 (2011) 1827–32. doi:10.1073/pnas.1015623108. 
[133]  M.S. Mufamadi, V. Pillay, Y.E. Choonara, L.C. Du Toit, G. Modi, D. Naidoo, et al., A review on 
composite liposomal technologies for specialized drug delivery., J. Drug Deliv. 2011 (2011) 
939851. doi:10.1155/2011/939851. 
[134]  G.U. Ruiz‐Esparza, J.H. Flores‐Arredondo, V. Segura‐Ibarra, G. Torre‐Amione, M. Ferrari, E. 
Blanco, et al., The physiology of cardiovascular disease and innovative liposomal platforms for 
therapy., Int. J. Nanomedicine. 8 (2013) 629–40. doi:10.2147/IJN.S30599. 
[135]  R. Mathaes, G. Winter, A. Besheer, J. Engert, Influence of particle geometry and PEGylation on 
phagocytosis of particulate carriers., Int. J. Pharm. 465 (2014) 159–64. 
doi:10.1016/j.ijpharm.2014.02.037. 
[136]  U. Wattendorf, H.P. Merkle, PEGylation as a tool for the biomedical engineering of surface 
modified microparticles., J. Pharm. Sci. 97 (2008) 4655–69. doi:10.1002/jps.21350. 
[137]  M.L. Immordino, F. Dosio, L. Cattel, Stealth liposomes: review of the basic science, rationale, and 
clinical applications, existing and potential., Int. J. Nanomedicine. 1 (2006) 297–315. 
http://www.pubmedcentral.nih.gov/articlerender.fcgi?artid=2426795&tool=pmcentrez&rendert
ype=abstract (accessed June 22, 2014). 
[138]  V.E. Armstead, A.G. Minchenko, B. Campbell, A.M. Lefer, P‐selectin is up‐regulated in vital 
organs during murine traumatic shock., FASEB J. 11 (1997) 1271–9. 
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/9409546 (accessed June 17, 2014). 
[139]  R.C. Scott, B. Wang, R. Nallamothu, C.B. Pattillo, G. Perez‐Liz, A. Issekutz, et al., Targeted delivery 
of antibody conjugated liposomal drug carriers to rat myocardial infarction., Biotechnol. Bioeng. 
96 (2007) 795–802. doi:10.1002/bit.21233. 
[140]  R.C. Scott, J.M. Rosano, Z. Ivanov, B. Wang, P.L.‐G. Chong, A.C. Issekutz, et al., Targeting VEGF‐
encapsulated immunoliposomes to MI heart improves vascularity and cardiac function., FASEB J. 
23 (2009) 3361–7. doi:10.1096/fj.08‐127373. 
[141]  B. Wang, R. Cheheltani, J. Rosano, D.L. Crabbe, M.F. Kiani, Targeted delivery of VEGF to treat 
myocardial infarction., Adv. Exp. Med. Biol. 765 (2013) 307–14. doi:10.1007/978‐1‐4614‐4989‐
8_43. 
[142]  Y. Yamada, H. Kobayashi, M. Iwasa, S. Sumi, H. Ushikoshi, T. Aoyama, et al., Postinfarct active 
cardiac‐targeted delivery of erythropoietin by liposomes with sialyl Lewis X repairs infarcted 
myocardium in rabbits., Am. J. Physiol. Heart Circ. Physiol. 304 (2013) H1124–33. 
doi:10.1152/ajpheart.00707.2012. 
[143]  N. Kaila, B.E. Thomas, Design and synthesis of sialyl Lewis(x) mimics as E‐ and P‐selectin 
inhibitors., Med. Res. Rev. 22 (2002) 566–601. doi:10.1002/med.10018. 
[144]  S. Fukuhara, S. Tomita, T. Nakatani, T. Fujisato, Y. Ohtsu, M. Ishida, et al., Bone marrow cell‐
seeded biodegradable polymeric scaffold enhances angiogenesis and improves function of the 
infarcted heart., Circ. J. 69 (2005) 850–7. http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15988112 
(accessed June 17, 2014). 
[145]  D. Srivastava, M. Ieda, J. Fu, L. Qian, Cardiac repair with thymosin β4 and cardiac reprogramming 
factors., Ann. N. Y. Acad. Sci. 1270 (2012) 66–72. doi:10.1111/j.1749‐6632.2012.06696.x. 
[146]  T.P. Kraehenbuehl, L.S. Ferreira, A.M. Hayward, M. Nahrendorf, A.J. van der Vlies, E. Vasile, et 
al., Human embryonic stem cell‐derived microvascular grafts for cardiac tissue preservation 
after myocardial infarction., Biomaterials. 32 (2011) 1102–9. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2010.10.005. 
[147]  M.E. Davis, P.C.H. Hsieh, T. Takahashi, Q. Song, S. Zhang, R.D. Kamm, et al., Local myocardial 
insulin‐like growth factor 1 (IGF‐1) delivery with biotinylated peptide nanofibers improves cell 
therapy for myocardial infarction., Proc. Natl. Acad. Sci. U. S. A. 103 (2006) 8155–60. 
doi:10.1073/pnas.0602877103. 
[148]  M.E. Padin‐Iruegas, Y. Misao, M.E. Davis, V.F.M. Segers, G. Esposito, T. Tokunou, et al., Cardiac 
progenitor cells and biotinylated insulin‐like growth factor‐1 nanofibers improve endogenous 
and exogenous myocardial regeneration after infarction., Circulation. 120 (2009) 876–87. 
doi:10.1161/CIRCULATIONAHA.109.852285. 
[149]  G. Dubois, V.F.M. Segers, V. Bellamy, L. Sabbah, S. Peyrard, P. Bruneval, et al., Self‐assembling 
peptide nanofibers and skeletal myoblast transplantation in infarcted myocardium., J. Biomed. 
Mater. Res. B. Appl. Biomater. 87 (2008) 222–8. doi:10.1002/jbm.b.31099. 
[150]  G. Zhang, Q. Hu, E.A. Braunlin, L.J. Suggs, J. Zhang, Enhancing efficacy of stem cell 
transplantation to the heart with a PEGylated fibrin biomatrix., Tissue Eng. Part A. 14 (2008) 
1025–36. doi:10.1089/ten.tea.2007.0289. 
[151]  C.A. Holladay, A.M. Duffy, X. Chen, M. V Sefton, T.D. O’Brien, A.S. Pandit, Recovery of cardiac 
function mediated by MSC and interleukin‐10 plasmid functionalised scaffold., Biomaterials. 33 
(2012) 1303–14. doi:10.1016/j.biomaterials.2011.10.019. 
[152]  Y. Miyagi, F. Zeng, X.‐P. Huang, W.D. Foltz, J. Wu, A. Mihic, et al., Surgical ventricular restoration 
with a cell‐ and cytokine‐seeded biodegradable scaffold., Biomaterials. 31 (2010) 7684–94. 
doi:10.1016/j.biomaterials.2010.06.048. 
[153]  M.E. Davis, P.C.H. Hsieh, A.J. Grodzinsky, R.T. Lee, Custom design of the cardiac 
microenvironment with biomaterials., Circ. Res. 97 (2005) 8–15. 
doi:10.1161/01.RES.0000173376.39447.01. 
[154]  G. Vunjak‐Novakovic, N. Tandon, A. Godier, R. Maidhof, A. Marsano, T.P. Martens, et al., 
Challenges in cardiac tissue engineering., Tissue Eng. Part B. Rev. 16 (2010) 169–87. 
doi:10.1089/ten.TEB.2009.0352. 
[155]  G. Tarun, B. Ajay, K. Bhawna, K. Sunil, C. Arsh, Current status and future directions of new drug 
delivery technologies., Int. Res. J. Pharm. 2 (12) (2011) 61–68.  
 
